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Abstrakt
Práca sa zaoberá optickou metódou LSCI využívajúcou kontrast laserových speklí pre
odhad zmien prietoku krvi. Jedná o neinvazíny a technicky pomerne nenáročný prístup, ktorého
možnosti  pre medicínu zatiaľ neboli plne využité. Literárna rešerš obsahuje podrobný popis
tejto metódy zahŕňajúci princíp fungovania, techniky zobrazovania, potenciál pre medicínske
aplikácie  a  tiež  limitujúce  faktory.  Cieľom práce  je  navrhnúť  a  zostrojiť  kompletný  LSCI
systém, vrátane vhodných fantómov pre simuláciu tkanivového prietoku krvi. Implementácia
zobrazovacích  algoritmov  pre  spracovanie  získaných  dát  bola  uskutočnená  v prostredí
Matlab®.  Systém  bol  podrobený  rozsiahlemu  testovaniu  rôznych  parametrov  akvizície
i spracovania.  Výsledky  v  podobe  kvalitívnych  prietokových  obrazov  boli  diskutované
a konfrontované s teoretickými predpokladmi. 
Kľúčové slová
laserové spekle,  speklový kontrast,  zobrazovanie prietoku krvi,  optické interferenčné
metódy, fantómy biologických tkanív
Abstract
The  thesis  deals  with  LSCI  (Laser  Speckle  Contrast  Imaging),  an  optical  method
utilizing laser speckle contrast for the estimation of blood flow changes. LSCI is non-invasive
and  technically  not  demanding  approach,  capabilities  of  which  have  not  yet  been  fully
exploited. The literature review part contains detailed description of the operating principle,
imaging techniques, potential  for medical applications with considering the limiting factors.
The main  aim of  the  thesis  is  to  design  and construct  a  complete  LSCI  system including
appropriate phantoms able to simulate blood flow through the tissue. Imaging algorithms for
the obtained data evaluation were implemented in Matlab® development enviroment. Finally,
the created system was tested using different  acquisition parameters  as well  as varying the
image processing schemes. The resulting qualitative flow images were subsequently discussed
and confronted with the theoretical assumptions.
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Úvod
Zobrazovanie prietoku krvi má nezanedbateľný význam nielen z hľadiska sledovania
hemodynamických parametrov toku, ale tiež pre zviditeľnenie vaskulárnych štruktúr. Odlíšenie
prietokových oblastí od statického pozadia a ciev navzájom, na základe rozličnej rýchlosti toku,
potom dovoľuje skúmať mieru prekrvenia jednotlivých oblastí či orgánov. Týmto spôsobom
môžu byť odhalené napr. patologické angiogenézy.  Keďže erytrocyty obsahujú hemoglobín,
fungujúci ako nosič kyslíkových molekúl, zaznamenie dynamických zmien v toku môže určiť
lokálne  zmeny  v  metabolizme  a  spotrebe  kyslíka  a  umožniť  tak  i  funkčné  zobrazovanie.
Študovaním prietoku krvi a zobrazovaním cievnych štrukúr  sa zaoberá celá rada rozličných
metód. Súčasný vývoj smeruje pomerne výrazne k optickým metódam, predovšetkým vďaka
ich nízkym nákladom v porovnaní  s  konvenčnými zobrazovancími  technikami  (MRI, PET)
a neinvazívnosti. Optické metódy poskytujú vysoké rozlíšenie a nevyžadujú fyzický kontakt ani
ionizujúce  žiarenie.  Väčšina  z  nich  má  skenovaciu  povahu  a vyznačuje  sa  preto  určitým
hĺbkovým rozlíšením umožňujúcim vizualizovať  mikrocievne štruktúry v 3D (dvojfotónové
zobrazovanie,  konfokálne  fluorescenčné  zobrazovanie,  fotoakustické  zobrazovanie).  Ďalšie
techniky  sú  navyše  schopné  monitorovať,  prípadne  kvantifikovať  prietok  (laserová
dopplerovská flowmetria (LDF), laserové dopplerovské perfúzne zobrazovanie (LDPI), optická
koherenčná  tomografia  (OCT),  multimodálne  optické  zobrazovanie).  Spomedzi  uvádzaných
metód  je  na  interferenčnom  princípe  založená  optická  koherenčná  tomografia.  Pre
monitorovanie  prietoku  krvi  sa  využíva  jej  modifikácia  –  optická  dopplerovská  tomografia
(ODT),  ktorá  v  podstate  spája  výhody  metód  OCT  a  LDF.  Meranie  je  založené  na
Michelsonovom interferometri, ktorý na základe posunu odrazivej plochy v referenčnej vetve
umožňuje skenovanie do hĺbky. Vo všeobecnosti je však hĺbka vniku svetla do tkaniva značne
obmedzená, čo je hlavným limitujúcim faktorom optického zobrazovania. 
Metóda LSCI, ktorej je venovaná práca, je obmedzená na 2D zobrazovanie,  napriek
tomu má oproti uvedeným metódam iné nesporné výhody. Charakteristiku a podrobný popis
princípov metódy obsahuje prvá kapitola práce. Diskusiu ohľadom techniky vyvoláva otázka,
či môže alebo nemôže fungovať ako nástroj pre kvantitatívnu analýzu, tj. či má predpoklad
vyhodnotiť absolútnu rýchlosť toku. Táto problematika je rozobraná v kapitole 2. 
Cieľom  práce  je  navrhnúť  a  vytvoriť  funkčný  systém  schopný  prevádzať
a vyhodnocovať merania založené na LSCI metóde.  Pri  praktickej  konštrukcii  zariadenia je
kladený  dôraz  na  relatívne  nízke  náklady  jednotlivých  komponentov.  Napriek  súčasnej
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existencii  prvých komerčných LSCI systémov sa práca snaží ukázať,  že presné výsledky je
možné získať i pomocou bežne dostupnej techniky a súčiastok (kapitola 4). Zníženie nákladov
na zostavenie a prevádzku je dôležitým faktorom pre využitie LSCI nielen pre výskumné účely,
ale i jeho rozšírenie do bežnej klinickej praxe. Pri samotných experimentoch zohráva podstatnú
úlohu  vytvorenie  vhodných  fantómov  a  maximálne  prispôsobenie  ich  vlastností
mikrovaskulárnemu prietoku v živých tkanivách. Modelmi pre simuláciu reálnych podmienok
sa  zaoberá  kapitola  5.  Ďalšie  kapitoly  sú  potom venované  spracovaniu  získaných  obrazov
a vplyvom  rôznych  parametrov  akvizície  a  spôsobu  spracovania  na  výsledky.  Záverečné
zhodnotenie a diskusiu obsahuje kapitola 8. 
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1 Charakteristika a princípy metódy LSCI
LSCI  (angl.  Laser  Speckle  Contrast  Imaging) predstavuje  novodobú  neskenovaciu
optickú  techniku  využívanú  v  medicíne  primárne  k  zobrazovaniu a  hodnoteniu  toku  krvi
v reálnom čase.  Umožňuje posudzovať a do istej  miery kvantifikovať dynamické parametre
prietoku,  rovnako  ako  študovať  mikrovaskulárnu  štruktúru.  Vyznačuje  sa  výborným
priestorovým  (~10 μm) a časovým rozlíšením (10 ms – 10 s), ktoré môžu byť prispôsobené
konkrétnemu využitiu. Naopak, kvôli neskenovacej povahe neposkytuje táto metóda hĺbkové
rozlíšenie  a dovoľuje  teda  monitorovať  len  povrchové  tkanivá.  Na  rozdiel  od  ostatných
optických techník však zabezpečuje zobrazovanie so širokým zorným poľom a neobmedzuje sa
tak len na úzku lokalizovanú oblasť. Vďaka nenáročnosti na prístrojové vybavenie a nízkym
nákladom  na  zostavenie  i  prevádzku  sa  LSCI  postupne  stáva  populárnou  technikou  pre
fyziologické a preklinické štúdie. [2][5]
1.1 Laserové spekle
Laserové spekle  sú  známe predovšetkým ako zdroj šumu a vo väčšine zobrazovacích
techník sú nežiadúcim javom, ktorý je potrebné eliminovať. Jedná sa o interferenčný obrazec
vznikajúci v dôsledku odrazu alebo rozptylu svetla z vysokokoherentného zdroja dopadajúceho
na difúzny povrch, ktoré následne prechádza limitujúcou apertúrou zobrazovacej optiky.  Na
apertúre nastáva difrakcia svetelnej vlny (Obr. 2) a výsledok  zaznamenaný snímačom sa javí
ako náhodný zrnitý obraz. (Obr. 1)
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Obr. 1: Typický obraz speklí [1]
 Intenzita určitého bodu v takomto obraze je daná superpozíciou dielčích optických vĺn,
ktoré dosiahli daný bod. V hraničných prípadoch, pokiaľ sa vlny vzájomne vyrušia, vznikajú
tmavé  body  s  nulovou  intenzitou  a  naopak,  ak  vlny  prichádzajú  vo  fáze,  pozorujeme
maximálnu intenzitu a svetlé spekle. Fázový posun je spôsobený nerovnosťami povrchu, čo má
za  následok  nerovnakú  dĺžku  optickej  dráhy  jednotlivých  vĺn  k  danému  bodu  snímača.
Charakter a štruktúra povrchu však na výsledný obrazec nemajú prakticky žiaden vplyv. Spekle
sú  ovplyvnené  výlučne  zvolenou  vlnovou  dĺžkou  svetla  a  apertúrou snímacieho  optického
systému.[1][5]
1.2 Princíp zobrazovania pomocou LSCI
Pohyb rozptyľujúcich častíc v scéne spôsobuje kolísanie interferenčných vzorov, čo má
za následok intenzitné zmeny na detektore. Difúzny povrch, na ktorom dochádza k rozptylu
svetla  v  reálnych  podmienkach  LSCI  experimentu,  je  zväčša  vo  forme  jednotlivých
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Obr.  2: Princíp  vzniku  laserových  speklí:  dopadajúce  svetlo  odrazené  od
jednotlivých častíc je difraktované na apertúre kamery a vytvára  interferenčný vzor.  Vlna
dopadajúca na apertúru v skutočnosti nie je uniformná, keďže jednotlivé odrážace sa správajú
ako samostatné bodové zdroje svetla [2]
pohybujúcich  sa  častíc,  najčastejšie  suspenzie  či  koloidného  roztoku.  Tie  sa  pri  rozptyle
správajú  ako  bodové  zdroje  sveta.  Potenciál  metódy  pre  zobrazovanie  prietoku  krvi
zabezpečujú  erytrocyty,  ktoré  sú  základnými  mobilnými  rozptyľujúcimi  elementami
v biologických tkanivách. Priestoré a časové kolísanie intenzít náhodného difrakčného obrazca
zachyteného  na  kamere  zahŕňa  informácie  o  pohybe  krvných  buniek.  Tie  tak  fungujú  ako
prirodzené  kontrastné  látky  v  cieve.  Pre  zobrazovanie  teda  nie  je  potrebné  podávanie
akýchkoľvek exogénnych kontrastných látok, čo predstavuje jednu z hlavných výhod metódy.
LSCI  je preto vhodné pre zobrazovanie biologických systémov v ich natívnom stave. [2][3] 
1.2.1 Kontrast speklí 
Interferenčný  vzor  vzniknutý  pri  snímaní je  náhodným javom a  jeho  popis  je  teda
výhradne štatistický.  Pri  uvažovaní  ideálnych podmienok je smerodatná  odchýlka rozdielov
v intenzite jednotlivých bodov vzoru rovná priemernej intenzite v obraze. Za takéto podmienky
sa považuje  monochromatický  vysokokoherentný  zdroj  žiarenia,  lineárna  polarizácia  zdroja
a dokonale difúzny povrch objektu.
V  reálnych  podmienkach,  kedy  uvádzaná  rovnosť  neplatí  (smerodatná  odchýlka  je
menšia  ako  priemer  intenzity),  sa  závadza  parameter  kontrast  speklí  K,  daný  pomerom
smerodatnej odchýlky σ a priemernej intenzity pixelov v rámci vzoru 〈 I 〉 :
K= σ
〈 I 〉
. (1.1)
Speklový kontrast  je  zároveň  funkciou  expozičného  času  kamery  T a  tento  fakt  umožňuje
vyjadriť K vo formou autokovariancie Ct(τ) intenzitných fluktuácii v rámci jednotlivých speklí
ako
K 2=
σ s
2(T )
〈 I 〉2
= 1
T 〈 I 〉2
∫
0
T
C t (τ)d τ . (1.2)
Pri pohybe rozptyľujúcich častíc v objekte, ktorý je zobrazovaný, dochádza k fluktuácii
obrazcov speklí v čase, v dôsledku postupne sa meniaceho fázového posunu odrazeného svetla.
Mobilné  objekty  spôsobujú,  že  výsledný,  časovo  integrovaný  obrazec  bude pri  nastavení
obmedzeného  expozičného  času  snímacej  kamery  rozmazaný.  Kvantitatívne sa  stupeň
rozmazania  hodnotí  na  základe  lokálneho  kontrastu  speklí.  Hodnota  K je  teda  mierou
priestorového  alebo  časového  rozlíšenia,  v  závislosti  na  zvolenej  zobrazovacej  doméne
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experimentu. [1][2] Rozmazanie znižuje smerodatnú odchýlku intenzít vzhľadom k priemernej
intenzite v obraze a tým i hodnotu kontrastu.  Získanému „surovému“ interferenčnému obrazu
sú následne priradené hodnoty kontrastu pre každý pixel vypočítané zo zvoleného štvorcového
okolia s nepárnym počtom pixelov. Teoreticky sa hodnoty kontrastu pohybujú v rozmedzí 0 až
1.  Hodnota  0  zodpovedá  absolútnemu  rozmazaniu  všetkých  speklí  pri  dostatočne  rýchlom
pohybe a hodnota 1 prípadu, že nedôjde k žiadnemu rozmazaniu a teda k žiadnemu pohybu.
Takto je možné odlíšiť oblasti so zvýšeným pohybom, tj.  rozsiahlejšou fluktuáciou intenzity,
ktoré sa  zobrazujú tmavšie oproti svetlejšiemu pozadiu a naopak. [1] Nepárny počet pixelov
v rámci  štvorcového  okna  sa  volí  z  dôvodu  priradenia  výsledného  kontrastu  centrálnemu
pixelu. Okno sa po obraze posúva vždy o jeden pixel a postup sa opakuje, pričom prekrývajúce
sa regióny zabezpečia podstatne vyhladenejší obraz. [4]
1.2.2 Vzťah medzi kontrastovým obrazom a rýchlosťou pohybu
Napriek tomu, že z obrazu priradených kontrastových hodnôt je možné posúdiť mieru
pohybu  v  skúmanej  vzorke,  tieto  hodnoty  nie  sú  priamoúmerné  rýchlosti  pohybu.  Určitú
kvantitatívnú závislosť možno dosiahnuť prevedím hodnôt kontrastu na korelačný čas speklí τc.
Na základe  korelačného času sa dajú pomerne  dobre odhadnúť relatívne  zmeny v prietoku
(Obr.  3),  avšak  presný  kvantitatívny  vzťah,  resp.  určenie  absolútnej  rýchlosti  toku  zatiaľ
metóda neposkytuje. [5] 
Vzťah medzi kontrastom a korelačným časom vychádza z teórie dynamického rozptylu
svetla  (DLS).  Korelačný čas  sa  určuje z  autokorelačnej,  prípadne autokovariančnej  funkcie
intezity  svetla  a  predstavuje  priemerný  čas  poklesu  tejto  funkcie.  Časové  fluktuácie  speklí
možno popísať pomocou časovej autokorelačnej funkcie elektrického poľa E [3]
g1(τ)=〈E ( t)E
✳( t+τ )〉/〈E (t)E✳ (t)〉 , (1.3)
kde  τ predstavuje  časový  posun.  Vzťah  medzi  intenzitnou  autokorelačnou  funkciu  g2(τ),
potrebnou k odhadu autokorelačného času, a uvedenou veličinou  g1(τ) je daný Siegertovým
vzorcom
g2(τ )=1+β∣g1(τ )∣
2 , (1.4)
kde  β predstavuje  normalizačný  faktor  využívaný  pri  priemerovaní  ku  kompenzácii  straty
korelácie. Tá vzniká v dôsledku konečnej veľkosti speklí v pomere k pixelom, polarizačných
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a koherenčných  javov.  Autokorelačná  funckia  v  podstate  vyjadruje  vzájomnú  podobnosť
vzorov pri ich vývoji v čase. Speklové obrazce, ktoré sú identické, možno označiť za úplne
korelované.  Naopak,  štatisticky nezávislé  obrazce  budú úplne  nekorelované.  Autokorelačná
funckia zároveň meria rýchlosť prechodov v dynamickom speklovom vzore. Časový priemer
tejto funkcie môže byť prirovnaný k štatickému priestorovému vývoju vzoru, čím je možné
získať vzájomný vzťah medzi  hodnotou kontrastu  K a  korelačným časom  τc. Pokiaľ sa  pri
vyjadrení  časovej  autokorelačnej  funkcie  poľa  g1(τ) predpokladá  Lorentzova  aproximácia,
môže byť upravená do formy [6] 
g1(τ)=e
(−ττc ) . (1.5)
Pri tomto predpoklade možno získať hľadanú závislosť pre spracovanie speklových obrazov,
pričom existujú dve možnosti jej vyjadrenia. Originálne je vzťah medzi K a τc  formulovaný ako 
K (T , τc)=(1−e
−2T
τc
2T
τc
)
1 /2
.             (1.6)
Novšie  zdroje  zahŕňajú do vzťahu vplyv  trojuholníkového okna,  ktoré by malo  zabezpečiť
presnejší odhah lepšie odpovedajúci reálnym podmienkam: [5][7][23]
K (T , τc)=(β e
−2T
τ c −1+ 2Tτc
2( Tτc )
2 )
1 /2
,             (1.7)
kde T predstavuje expozičný čas snímača. 
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Obr. 3: In vivo LSCI obrazy v priebehu analýzy: a) surový speklový obraz, b) spracovaný kontrastový
obraz, c) mapa prevrátených hodnôt korelačného času úmerná prietoku [9]
Zo vzťahov je zrejmé, že rozptyl i lokálny kontrast sú funkciou integračného času kamery. Pri
rýchlejšom pohybe elementov je pokles autokorelačnej funkcie rýchlejší, čo má za následok
kratší korelačný čas.  Miera toku,  tj. rýchlosť pohybujúcich  sa rozptyľujúcich častíc je  preto
nepriamoúmerne  závislá  na  τc.  [3][5][7] Na  základe  teoretických predpokladov  možno
optimálnu  senzitivitu  a  pomer  kontrast-šum  dosiahnuť  pri  expozičnom  čase  blízkom
korelačnému času (T ~ τc). Reálne podmienky ale tento fakt nie vždy potvrdzujú. [6][9][14]
Existuje niekoľko odlišných vzorcov a úvah pre určenie vzťahu medzi  τc a skutočnou
rýchlosťou, všeobecne platný vzorec však nie je zjednotený. Predpokladá sa však, že závisí na
kombinácii  vlnovej  dĺžky  svetla,  rozptyľujúcich  vlastností  častíc  a  geometrie  zobrazovania
(zväčšenie, PSF a i.). [9]
1.3 Zobrazovacie parametre
Výsledná kvalita vzniknutých obrazov je ovplyvnená viacerými faktormi, predovšetkým
voľbou  zobrazovacej  optiky a  jej  nastavením,  rozmermi  speklí  a  následným  spracovaním
surovým dát.
1.3.1 Expozičný čas snímača
Princíp LSCI zobrazovania je založený na určitom konečnom expozičnom čase kamery.
Vo  všeobecnosti  platí,  že  expozičný  čas  musí  byť  pre  úspešnú  aplikáciu  metódy  zvolený
minimálne na hodnotu presahajúcu časový rozsah intenzitných fluktuácií speklí. Pre biologické
tkanivá  je  zväčša  hraničnou  hodnotu  1  ms  (nie  je  ale  podmienkou).  [5] Je  potrebné  voliť
kompromis  medzi  príliš  krátkym  časom  (T < 1 ms),  ktorý  zvyšuje  šum  v  dôsledku
obmedzeného počtu fotónov podieľajúcich sa na zobrazení a príliš dlhým expozičným časom
(T > 50 ms), ktorý znižuje úroveň užitočného signálu a kontrast speklí. Pre dosiahnutie dobrého
SNR je rozhodujúcim parametrom senzitivita merania (vzťah kontrastu speklí k rýchlosti). Pre
presné zobrazovanie vaskulárnej štruktúry je dôležitá optimalizácia absolútnej senzitivity
S a=∣dKdV ∣=τc x2K [ 12 x2−(2x+1)2x2 e(−2x)] , (1.8)
kde K predstavuje speklový kontrast, V rýchlosť pohybu rozptyľujúcich častíc a x = T/τc. 
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Snímanie zmien toku krvi v čase zas predpokladá vysokú relatívnu senzitivitu
S r=∣ dKKdVV ∣= 12K 2 [ 12x−(2x+1)2x e(−2x)] . (1.9)
Hodnota  Sr vyjadruje  senzitivitu  speklového  kontrastu  k  zmene  rýchlosti  toku  vzhľadom
k východzej hodnote. [2] Pri voľbe intergačného času kamery je teda ešte dôležité zvážiť jeho
pomer ku korelačnému času, daného rýchlosťou toku. Ak bude T príliš vysoké vzhľadom k τc,
kontrast bude výrazne znížený vysokým rozmazaním. Naopak, ak je  T príliš krátke, speklové
obrazy sa nerozmažú vôbec, budú „zmrazené“ a lokálne zníženie kontrastu pre vyhodnotenie
rýchlosti nenastane.  [23] Pre zviditeľnenie  mikrovaskulárnych štruktúr a taktiež modelovanie
veľmi malých hemodynamických zmien (napr. odozvy na stimuly), vyznačujúcich sa vyššími
hodnotami τc, sú teoreticky vhodnejšie dlhšie expozičné časy. [14] 
1.3.2 Rozmery speklí
Veľkosť speklí ako difrakčného obrazca je charakterizovaná priemerom Airyho disku
na základe vzťahu
D spekle=2,44λ (1+M ) f  ,           (1.10)
kde λ je vlnová dĺžka svetla, M je zväčšenie zobrazovacej optiky a clonové číslo f#  predstavuje
pomer ohniskovej vzdialenosti a priemeru apertúry.  Dôležitý je predovšetkým pomer veľkosti
speklí  k  veľkosti  pixelu  v  obraze,  tj.  vhodné  vzorkovanie.  Pri  menších  rozmeroch  speklí
dochádza k výraznému zníženiu  kontrastu,  zatiaľ  čo príliš  veľké spekle majú zlý vplyv  na
priestorové rozlíšenie. [2] Pôvodne sa volili zobrazovacie parametre kamery pre LSCI systémy
tak,  aby rozmery speklí  odpovedali  rozloženiu pixelov čipu v pomere 1:1.  Prostredníctvom
simulácií sa ukázalo, že tento prístup vedie k podvzorkovaniu speklového vzoru. Za optimálnu
voľbu v súčasnosti sa považuje priama aplikácia Nyquistovho kritéria, tj. minimálna veľkosť
speklí k rozmerom pixelov snímača je v pomere 2:1. [16][20]
1.3.3 Rozmery okolia
Výber vhodnej veľkosti okolia pri následnom výpočte kontrastov zo surového obrazu
má  rozhodujúci  vplyv  na  rozlíšenie  v  časovej  i  priestorovej  doméne.  Príliš  malé  okolie,
18
tj. nízky počet pixelov zahrnutých do výpočtu, spôsobuje štatistickú nespoľahlivosť, čo má za
následok zvýšenie šumu vo výslednom obraze. Naopak, príliš veľké okolie znižuje priestorové
rozlíšenie.  Vhodnou  voľbou  je  teda  určitý  kompromis  medzi  týmito  dvoma  hraničnými
prípadmi, čo najčastejšie zodpovedá veľkosti okna 5 x 5 alebo 7 x 7 pixelov. [2] Výber okolia
tiež  súvisí  s  veľkosťou  zobrazovaných  prietokových  štruktúr.  Veľké  priestorové  okná  sú
nevhodné pre malé štruktúry, ktoré sa potom stávajú neodlíšiteľné od statického okolia. 
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2 Zobrazovacie techniky
Základné  prístupy  k  spracovaniu  speklových  obrazov  sa  väčšinou  líšia  vo  voľbe
výpočtového okolia.  Pre zlepšenie výsledkov sa využívajú aj  klasické techniky spracovania
obrazu,  napr.  lícovanie.  Kapitola  obsahuje  i  najnovšie  prístupy,  ktoré  zatiaľ  neboli
experimentálne overené (FDLSI).
2.1 LSCI v priestorovej doméne (sLSCI)
Analýza kontrastu v tomto prípade prebieha výhradne v priestorovej rovine, kontrast sa
teda určuje zo štvorcového okolia pixelu. Táto metóda dosahuje najvyššie časové rozlíšenie,
avšak na úkor  priestorového rozlíšenia.  [2] V prípade zobrazovania v priestorovej doméne je
nutné  zvoliť  priestorové  vzorkovanie  (tj.  veľkosť  okna)  tak,  aby  nebolo  výrazne  väčšie
v porovnaní s priemerom zobrazovanej cievy. [21]
2.2 LSCI v časovej doméne (tLSCI)
Pri sledovaní pomalších procesov, rádovo v rozsahu sekúnd, je využitie časovej domény
vhodnejšie,  pretože  poskytuje  dostatočné  časové  rozlíšenie  na  zachytenie  zmien  a  zároveň
výborné  priestorové  rozlíšenie.  [2] Pri  časovej  analýze  je  postačujúci  nižší  počet  vzoriek
intenzity speklí v porovnaní s priestorovom analýzou, keďže jednotlivé vzorky intenzít v čase
sú  vo  všeobecnosti  štatisticky  nezávislejšie  ako  priestorové  vzorky  zo  susedných  pixelov.
Hodnoty  kontrastu  dobre  korelujú  s  rýchlosťou  pohybu  už  pri  uvažovaní  15  nezávislých
časových vzoriek intenzity. Nezávislosť v prípade časovej analýzy predpokladá, že čas medzi
záznamom snímkov je väčší ako korelačný čas τc. Zároveň, pri funkčných meraniach v časovej
doméne je potrebné dbať na to, aby časové vzorkovanie bolo výrazne menšie ako čas funkčnej
aktivácie a všetky časové vzorky tak predstavovali len jeden konkrétny fyziologický stav. [6] 
2.3 LSCI v časopriestorovej doméne
Existujú  rozličné  prístupy,  ktoré  analyzujú  získaný  obraz  v  časovej  i  priestorovej
doméne  zároveň.  Výhoda  metód  využívajúcich  k  výpočtom  kombináciu  priestorového
a časového okolia  spočíva  v tom,  že poskytujú  kompromis  medzi  časovým a priestorovým
rozlíšením. [2] Tieto metódy možno rozčleniť do nižšie uvedených skupín. 
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2.3.1 Časovo priemerované priestorové LSCI (tavgsLSCI)
 Metóda predstavuje vylepšenie klasického LSCI v priestorovej doméne. Využíva na to
časové priemerovanie  cez preddefinovaný počet speklových snímkov, ktoré je aplikované na
lokálne kontrastové hodnoty  vypočítané zo zvoleného okolia. Výsledný kontrast  K pre pixel
(i, j) bude následne
Ktavg s=( K i , j ,1+K i , j ,2+...+K i , j ,n)/n , (2.1)
kde n udáva poradové číslo snímku v čase. [24] Zvyčajne sa sníma sekvencia 5 až 10 snímkov
pri  snímacej  frekvencii  okolo  30  Hz.  Celkový  akvizičný  čas  jedného  experimentu  je  tak
pomerne  nízky  (150  až  300  ms).  Časové  priemerovanie  zvyšuje  SNR  a  tiež  zlepšuje
subjektívny vnem z obrazu, na druhej strane však mierne znižuje časové rozlíšenie. [12]
2.3.2 Priestorovo priemerované časové LSCI (savgtLSCI)
savgtLSCI využíva inverzný princíp voči tavgsLSCI – ako prvý sa určuje časový kontrast
a následne  sa  priemeruje v  rámci  priestorového  okolia.  Výsledný  kontrast  pre  konkrétnu
pozíciu v obraze (i,  j) sa vypočíta z  n snímkov pozdĺž časovej dimenzie získanej postupnosti
obrazov ako
Ksavg t=
1
M ∑r=i−1
r=i+1
∑
c=i−1
c=i+1 δi , j , t
〈 I i , j , t〉
, (2.2)
kde δi,j je smerodatná odchýlka všetkých pixelov na pozícií (i, j) a 〈 I i , j ,t〉 je priemerná intenzita
pixelov v časovom okne o veľkosti  n.  Hodnota M  udáva počet pixelov priestorového okolia
susediacich  s  centrálnou  pozícou.  Pre  túto  metódu  sa  zväčša  využíva  menšie  okno,  napr.
o veľkosti 3 x 3, ktoré stále poskytuje dostatočnú štatistickú spoľahlivosť a zároveň do určitej
miery redukuje vplyv pomalých, resp. statických častíc. [24]
2.3.3 Časopriestorové LSCI (stLSCI)
stLSCI  prístup  využíva  k  výpočtu  lokálnych  kontrastových  hodnôt  kuboid  pixelov
v časopriestorovej doméne. Okno prechádzajúce obraz sa volí trojrozmerné. Prvé dva rozmery
udávajú priestorové okolie pixelu a tretí rozmer je časový, pričom jednotlivé speklové snímky
sú  spojené  do  celistvého  kvádra.  Algoritmus  je  potom  rozšíriteľný  na  ľubovoľný  počet
dimenzií. Stupeň regularizácie lokálneho speklového kontrastu je možné korigovať rozšírením
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okolia v priestorovej dimenzii. Časové rozlíšenie zas možno zvýšiť zmenšením okna v treťom
rozmere. [11]
2.3.4 Anizotropické LSCI (aLSCI) 
aLSCI  metóda  je  založené  na  podobnom princípe  ako  stLSCI  s  tým rozdielom,  že
využíva 2D rovinu v časopriestorovej doméne, ktorá sa premieta paralélne so smerom toku do
priamky v  priestorovej  doméne  pre  každý  uvažovaný  pixel  (Obr.  4).  Predpokladá  sa,  že
rozmazanie  speklového  obrazca  vykazuje  priestorovú  senzitivitu,  danú  smerom  toku  krvi
pozdĺž osi cievy. Vyššie uvedené metódy spracovania speklových obrazov v časopriestorovej
doméne  (tavgsLSCI,  savgtLSCI,  stLSCI)  sú  isotropické,  tj.  pristupujú  k  spracovaniu  dát  vo
všetkých  smeroch  rovnako.  To  má  za  následok  pomerne  výrazné  zníženie  priestorového
rozlíšenia pri zobrazovaní prietoku krvi. 
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Obr. 4: Princíp metódy aLSCI: vľavo sa nachádza súbor speklových obrazov
sledovanej cievy s axiálnym smerom toku v čase. Vpravo je 2D rovina pixelov v 3D
časopriestorovej doméne pre výpočet kontrastu aktuálneho pixelu [18]
Rýchlosť toku v cievach sa totiž značne mení radiálne (s polomerom vzdialenosti od stredu
cievy), kým v axiálnom smere možno tok považovať za konštantný. To umožňuje preferenčné
spracovanie  speklových  dát  v  smere  toku  s  využitím  anizotropických  algoritmov  a  tým
zvýšenie  prietorového rozlíšenia.  Anizotropický  prístup  rovnako zlepšuje časové rozlíšenie,
keďže dovoľuje znížiť veľkosť okolia v časovej doméne. [18]
Pre každý pixel P0(x0, y0, n0) je definované okolie pre výpočet kontrastových hodnôt ako
súbor pixelov v smere  ℓ0  s odchýlkou  ± δL.  Hodnota n0 predstavuje poradové číslo v rámci
časovej sekvencie postupne získaných N snímkov. Odchýlka je daná výrazom δL = 1/2 (LN -1),
kde  LN predstavuje  dĺžku  ℓ0  v  pixeloch. Analogicky  sa  potom  určuje  i  časové  okolie
δN = 1/2 (N - 1),  keďže  kontrast  sa  počíta  pre  všetkých  N snímkov  v  stanovenom  okolí
centrálneho  snímku. Sledovaná priamka  ℓ0,  udávajúca  smer  toku,  môže  byť  najpresnejšie
určená  ako  smer  minimálneho  gradientu  kontrastu  v  bode  P0  v  rámci  referenčného  tLSCI
obrazu.  Minimálny kontrastový gradient  je  charakterizovaný ako priamka,  pozdĺž  ktorej  sú
najmenšíe odchýlky v kontraste vzhľadom k centrálnej pozícii P0. Výpočet prebieha na základe
určenia  najmenšej  kvadratickej  odchýlky  K v bode  P od centrálneho pixelu,  okolo ktorého
rotuje pomyselná priamka v rozsahu 0° - 180°: 
arg∣ℓ0∣=arg min
ℓ∈0 °→180° [∑P∈ℓ (K P−K P0)
2] . (2.3)
Pre túto schému spracovania sa zväčša využíva netypické priestorové okno 9 x 1 px. [18]
2.4 LSCI vo frekvenčnej doméne (FDLSI)
Najnovšia metóda prístupu k speklovým dátam sa približuje k vyhodnoteniu absolútnej
rýchlosti toku. Technika FDLSI je založená na autokovariancii intenzity speklí vo frekvenčnej
doméne. Intenzitu odrazeného svetla I(t) možno v tomto prípade vyjadriť ako [21]
{ Ĩ (ω)= 12π∫ I ( t)e−iω t dtI (t)=∫ Ĩ (ω)e iωt d ω . (2.4)
Dosadením intenzity  I(t) do vzťahu pre  klasickú  autokovariančnú funkciu odrazeného svetla
v časovej doméne
C t( τ)=〈[ I (t )−〈 I 〉 ]✳ [ I ( t+τ )−〈 I 〉 ]〉=〈 I (t)✳ I ( t+τ) 〉t−〈 I 〉2 , (2.5)
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kde τ je časový posun, a aplikáciou Wiener-Chinčinovho teorému sa tak získa autokovariančná
funkcia vo frekvenčnej doméne. Po úpravách ju možno vyjadriť pomocou vzťahu
C t( τ)=∫∣Ĩ (ω)∣2 e iωτ dω−〈 I 〉2 . (2.6)
Aplikáciou  FT pri  postupných  úpravách  je  možné  zbaviť  sa  príspevku  statického  rozptylu
svetla  a po normalizovaní  taktiež eliminovať vplyv rôznych intenzít  osvetlenia.  Na základe
takto získanej „čistej“ autokovariančnej funckie by potom odhad rýchlosti mal byť podstatne
presnejší, nezávislý na kolísajúcej intenzite osvetlenia a rozptyle statických vrstiev. [21]
2.5 Multiexpozičné LSCI (MESI)
Tradičné LSCI prístupy neberú v úvahu existenciu nepohyblivých vrstiev,  taktiež sa
podieľajúcich na rozptyle svetla, napríklad tkanivových elementov. Jedná sa o jeden z hlavných
faktorov  limitujúcich  presnosť  pri  hodnotení  zmien  v  toku  krvi.  Hodnoty  kontrastu  sú
v takomto  prípade  konvertované  na  korelačný čas  τc za  zjednodušeného  predpokladu,  že
speklové  obrazce  vznikajú  výlučne  v  dôsledku  prítomnosti  dynamických  častíc.  Technika
MESI  umožňuje  spresniť  hodnoty  korelačných  časov,  a  tým  i  kvantitatívny  odhad  LSCI
experimentu,  zahrnutím  statického  rozptylu  svetla  do  výpočtov.  Dosahuje  toho  na  základe
výraznej  závislosti  hodnôt  τc na  expozičnom  čase  kamery.  Keďže  v  prípade  uvažovania
statického rozptylu svetla dochádza k narušeniu ergodických predpokladov a k odchýlkam od
Gaussovskej štatistiky, klasický Siegertov vzťah (1.4) je potrebné modifikovať do  formy
g2(τ )=1+Aβ∣g1(τ )∣
2+Bβ∣g1( τ)∣  , (2.7)
kde  A= I f
2 /( I f + I s)
2  a  B=2I f I s/(I f+ I s)
2 .  If reprezentuje  dynamický  rozptyl  svetla  a Is
príspevok k intenzite pochádzajúci zo statického rozptylu. S využitím takto upraveného vzorca
je možné odvodiť robustný model pre odhad korelačného času v závislosti na kontraste speklí
K (T , τc)=(βρ2 e−2x−1+2x2x2 +4βρ(1−ρ) e
− x−1+ x
x2
+νnoise)
1
2 , (2.8)
kde  x=T / τc .  Výraz ρ=I f /(I f + I s)  zodpovedá časti svetla, ktorá je dynamicky rozptýlená
a νnoise zahŕňa  priestorový  rozptyl  pochádzajúci  z kvantového  šumu,  kvantizačného  šumu
a vlastného šumu kamery. Všetky uvedené šumové hodnoty sú taktiež závislé na expozičnom
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čase. Model na základe vzťahu (2.8) je teda rozšírením klasickej rovnice (1.7) a zahŕňa vplyv
dynamického i  statického rozptylu  svetla.  Pre odhad korelačného času  τc podľa upraveného
vzorca (2.8) s využitím parametrov  ρ a  νnoise, ktoré sú pre konkrétny experiment neznáme, je
nutné prevádzať merania kontrastu viacnásobne pre rôzne expozičné časy. [5] 
Z hľadiska prístrojového vybavenia pre MESI je nutné zaistiť konštantný rozptyl šumu
νnoise  a konštantnú intenzitu v obrazu nezávisle na nastavenom expozičnom čase. Pre splnenie
požiadaviek na MESI experiment a docielenie premennej dĺžky expozície speklí sa zvyčajne
nastavuje kamera na fixný expozičný čas a spína sa laserová dióda počas každej expozície.
Pulzovanie  laseru  možno  docieliť  pomocou  akustooptického  modulátora  (AOM).  Priame
pulzovanie  je  nevýhodné,  pretože  nastavený  prah  a  dynamický  rozsah  prístrojov  následne
obmedzujú  dosiahnuteľný  rozsah  expozičných  časov.  AOM pracuje  na  princípe  modulácie
intenzity  prvého  difrakčného  rádu  v  dôsledku  zmeny  akustickej  rádiofrekvenčnej  vlny
privádzanej  na  modulátor.  Tým sa  zároveň  zabezpečuje  kontrola  nad  výslednou  intenzitou
v obraze  i  dĺžkou  expozície.  Obrazy  získané  pri  rôznych  expozičných  časoch  umožňujú
experimentálne zmerať  autokorelačné  krivky a neznáme parametre speklového modelu  τc, ρ
a νnoise sa následne určia preložením tejto krivky. [19]
Robustnosť MESI metódy je závislá na počte rozdielnych expozičných časov použitých
v rámci jedného experimentu.  MESI  sa pomerne výrazne podieľa na zlepšení CNR, rovnako
ako  poskytuje  štatisticky  spoľahlivejšie  odhady  prietoku. Experimenty  využívajúce
viacnásobnú expozíciu ale do istej miery potláčajú jednu z hlavných výhod LSCI techniky, a to
zobrazovanie v reálnom čase. [1][22] 
2.6 Registrované LSCI (rLSCI)
Surové LSCI obrazy sú často podstatne skreslené šumom rôzneho pôvodu, kontrastové
hodnoty  nie  je  vždy  možné  presne  odhadnúť  a  kvôli  rozmazaniu  dochádza  k  strate
priestorového rozlíšenia. Preto je v určitých prípadoch vhodné previesť lícovanie surových dát
ešte pred samotnou LSCI analýzou a výpočtom kontrastu. Tradičné techniky lícovania obrazu
väčšinou zlyhávajú, keďže speklové obrazy sú príliš zašumené a neobsahujú žiadny stabilný
vzor.  V  nasledujúcich  podkapitolách  sú  uvedené  kroky  registrácie  prispôsobené  pre  LSCI
techniku. [25] 
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2.6.1 Predspracovanie filtráciou
K filtrácii surových speklových obrazov je najčastejšie využívané okno o veľkosti 3 x 3
pixely a jeho konvolúcia s vyhladzovacou maskou, typicky
maska=1
9 (1 1 11 1 11 1 1) .
Predspracovanie umožňuje zviditeľniť mikrovaskulárnu štruktúru v obraze pomocou odhadu
priestorovej smerodatnej odchýlky S pre postupne zosnímané obrazy i = 1,..,N 
S i
2=( I i
2⊗maska)−( I i⊗maska )
2 , (2.9)
kde  Ii zodpovedá surovému speklovému obrazu. Získaný štruktúrny vzor môže byť následne
využitý pre registráciu. [25]
2.6.2 Odhad translačných parametrov
V nasledujúcom kroku je každý z obrazov Si (i = 2,..., N) registrovaný k prvému obrazu
S1  pomocou  vhodnej  translácie. Optimálne  translačné  parametre  (Δxi, Δyi)  pre  každý
Si ( i = 2,..., N) sú stanovené na základe normalizovanej korelačnej metriky 
M=
∑x , y S 1(x , y )S i( x−Δ xi , y−Δ y i)
√∑x , y S i2( x , y)∑x , y S i2( x−Δ x i , y−Δ y i)
.           (2.10)
K  maximalizácii  tejto  metriky  môžu  byť  využité  gradientové  optimalizačné  metódy
s premennou dĺžkou kroku.  Korelačná  registračná  metrika  je  výhodná pre  svoju výpočtovú
nenáročnosť a dobre definované ostré maximá. [25]
2.6.3 Prevzorkovanie surových obrazov
Keďže parametre registrácie  (Δxi, Δyi) sú vypočítané s  presnosťou väčšou ako jeden
pixel, translačné posunutie nemusí zodpovedať celým hodnotám pixelov. Z tohto dôvodu je
nutné prevzorkovanie obrazov {  Ii(x,y)  } (i  = 1,…, N) s využitím interpolácie. Pre vyčíslenie
intenzity takýchto pozícií môže byť použitá kubická B-splajnová funkcia v nasledujúcej forme
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β3(d )={2/3−∣d∣
2(2−∣d∣)/2, 0⩽∣d∣<1
(2−∣d∣3)/6, 1⩽∣d∣<2
0, 2⩽∣d∣
,           (2.11)
kde  ∣d∣  predstavuje  vzdialenosť  od  interpolovaného  bodu.  Po  prevzorkovaní  sú  získané
surové  zlícované  speklové  obrazy  Îi(i  = 1,...,N),  ktoré  sa  ďalej  spracovávajú  klasickými
časovými  alebo  časopriestorovými  prístupmi  uvádzanými  vyššie.  [25] Technika  je  vhodná
najmä pre zobrazovanie reálnych tkanív obsahujúcich množstvo prietokových štruktúr. 
2.7 Limitácie kvantitatívneho zobrazovania
Fyzikálne limity a obmedzenia prístupov pre spracovanie speklových obrazov vyvolali
rozsiahle diskusie o tom, či je LSCI využiteľné len ako kvalitatívny,  alebo aj  kvantitatívny
nástroj pre určenie absolútneho prietoku. [2] V nasledujúcich podkapitolách sú uvedené hlavné
javy,  ktoré  majú  vplyv  na  nejednoznačnosť  pri  posudzovaní  obrazov  a  tiež  problémy  pri
presnom určení a interpretácii kontrastových hodnôt vzhľadom k absolútnej rýchlosti pohybu. 
2.7.1 Mnohonásobný rozptyl 
Pri  LSCI  meraniach  sa  zvyčajne  využíva  zjednodušený predpoklad,  že  každý  fotón
podieľajúci  sa  na  tvorbe  speklového  obrazu  bol  odrazený  jednorázovo,  práve  na  jednej
pohybujúcej  sa  častici.  Pri  experimentoch  na  skutočných  biologických  tkanivách  však
s vysokou pravdepodobnousťou nastane viacnásobný rozptyl fotónov na viacerých erytrocytoch
v rámci cievy, prípadne i viacerých cievach. Špeciálne to platí o tkanivách s vysokým frakčným
objemom krvi,  akým je  napríklad  mozog.  [1] Mnohonásobný rozptyl  má  značný vplyv  na
odhad kontrastových hodnôt, ktoré sa v tomto prípade nebudú pohybovať v ideálnom rozmedzí
0 - 1 ale 0 - 1/√n, pre  n rozptylových udalostí.  Nové rozmedzie hodnôt vzniká v dôsledku
Rayleighovho  rozloženia,  ktoré  predpokladá  superpozíciu  viacerých,  vzájomne  nezávislých
intenzitných  speklových  vzorov. V  takomto  prípade  sa  speklové  obrazce  začnú  prekrývať
a vytvárať  homogénnejšie  rozloženia  intenzity,  čo  má  za  následok  zníženie  hornej  hranice
kontrastu a tým i zmenu odhadu korelačného času. Viacnásobný rozptyl rovnako ovplyvňuje
aj výsledky  časopriestorových  algoritmov  –  pri  časovom  priemerovaní  je  nutné  uvažovať
vačšie množstvo snímkov pre dosiahnutie maximálneho kontrastu. [8][23]
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2.7.2 Vzťah medzi korelačným časom a rýchlosťou
Pri určovaní rýchlosti toku sa korelačný čas τc  všeobecne považuje za nepriamoúmerný
k lokálnej  rýchlosti  V.  Nejednoznačnosť ale  vzniká pri  určení  presnej  konštanty úmernosti,
ktorá  mimo  iného  závisí  i  na  smere  pohybu  odrážajúcich  častíc.  [1] Najjednoduchšou,
v literatúre často uvádzanou závislosťou pre odhad absolútnej rýchlosti je 
τc=
λ
2πV
,                       (2.12)
ktorá využíva ako fyzikálnu mieru vlnovú dĺžku λ, keďže je všeobecne uznávaným faktom, že
hodnota  korelačného  času  je  jej  funkciou.  [9][23][24] Tento  vzťah  je  pomerne  hrubou
aproximáciou, keďže nezahŕňa ďalšie faktory. Presnejší, fyzikálne lepšie zdôvodniteľný odhad
vychádza z Goodmanovho vzťahu pre normalizovanú kovarianciu intenzity [23]
C i (r̄ , τ)
μ 2( r̄ )
=[2J1(π DV λλ z )(π DV λλ z )]
2
,           (2.13)
kde J1 predstavuje Besselovu funkciu 1. stupňa a D je priemer pupily (zobrazovacej apertúry).
V tomto  prípade  bude  pri  odhade  korelačného  času  merítkom  PSF,  ktorá  pri  uvažovaní
kruhovej  pupily  predstavuje  Airyho  funkciu.  Z Goodmanovho  vzťahu  je  možné  vyvodiť
závislosť medzi τc  a lokálnou rýchlosťou V ako
τc=
ω
V
,           (2.14)
kde ω predstavuje charakteristickú šírku Airyho funkcie 
ω= λ z
D
                      (2.15)
a hodnota  z  definuje vzdialenosť medzi pupilou a zobrazovacou rovinou. Zároveň musí byť
splnená  podmienka,  že  meraná  rýchlosť  V a  PSF  sa  vzťahujú  k  rovnakej  rovine.
V zobrazovacej  rovine  kamery  korešponduje  hodnota  ω s  minimálnou  veľkosťou  speklí.
Fyzikálna  interpretácia  uvedeného  vzťahu  medzi  korelačným  časom  a  rýchlosťou  spočíva
v tom, že pri posune určitého objemu častíc o vzdialenosť rádovo v rozsahu ω je tento objem
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nahradený  novými  rozptyľujúcimi  časticami,  ktoré  sú  nekorelované  s  predchádzajúcou
objemovou jednotkou. [9][23]
2.7.3 Štatistický model pohybu, rýchlostné rozdelenie
Kontrastové hodnoty priradené pixelom v obraze sú priamoúmerné výrazu τc  /T.  [5][6]
[14] Hodnota τc však taktiež nie je úplne jednoznačná, keďže existuje viac charakteristických
korelačných časov závislých na konkrétnom druhu pohybu rozptyľujúcich častíc. Krvný tok je
charakterizovaný  ako  kombinácia  dvoch  základných  pohybov  s  odlišnou autokorelačnou
funkciou –  usporiadaného  s  korelačným  časom  τF a  neusporiadaného  Brownovho  pohybu
s korelačným časom τB. Model pohybu vhodný pre LSCI metódu predpokladá nerovnosť τF < τB.
V opačnom prípade bude pohyb speklí podmienený Brownovým pohybom potláčať kontrast
v obraze. Brownov pohyb je možné najpresnejšie popísať Lorentzovým rozdelením, kým pre
usporiadaný pohyb je vhodnejšie Gaussovo rozdelenie (Obr. 5). Výsledné rýchlostné rozdelenie
je v skutočnosti určitým kompromisom a predpokladá sa, že môže byť popísané Voigtovým
profilom pre pohyb pevného telesa. 
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Obr.  5: Speklový  kontrast  v  závislosti  na  pomere  τc/T  pre  autokorelačné
funkcie rôznych rýchlostných rozdelení [23]
Takéto  korelačné  správanie,  charakterizované  ako  zmes  oboch  uvedených  štatisticky
nezávislých  procesov,  sa  dá  vyjadriť  pomocou  konvolúcie  príslušných  kriviek.  S  využitím
Wiener-Chinčinovho konvolučného teorému možno vyvodiť,  že výsledná korelačná  funkcia
kombinovaného  procesu,  zahŕňajúceho  usporiadaný  i  neusporiadaný  pohyb,  bude  prostým
súčinom dielčích korelačných funkcií. [23]
Pohyb krvných buniek však v praxi nemožno generalizovať na všetky cievy. Napríklad
pre zobrazovanie kapilárneho prietoku, ktorý sa vyznačuje hustou cirkuláciou, je vhodnejšia
Lorentzova aproximácia.  To však neplatí  pre rýchlostné rozdelenie  vo väčších cievach,  pre
ktoré je vhodnejšia Gaussova aproximácia. [2] Nejednoznačnosť v zastúpení oboch pohybov na
výslednom pohybe častíc vedie k nepresnostiam v odhade korelačného času. [1][23]
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3 Aplikácie LSCI v medicíne 
V dôsledku zobrazovacej  geometrie a fyzikálnej podstaty metódy,  LSCI neumožňuje
hĺbkové zobrazovanie.  Preto  sa  v  rámci  možných  aplikácii  obmedzuje  na  mikrovaskulárne
štruktúry  povrchových  tkanív  (pokožka,  sietnica).  Momentálne  sa  rozvíjajúce  snímanie
cerebrálneho prietoku a funkčné zobrazovanie mozgu vyžaduje kraniotómiu – stenšenie alebo
odstránenie časti lebky pre priamy prístup ku kortexu. [6]
Budúcnosť LSCI pravdepodobne spočíva v kombinácii s ďalšími optickými metódami,
ktoré sa vyznačujú komplementárnymi vlastnosťami. LSCI je ľahko kombinovateľná, keďže
v zásade nie je obmedzená na určitú vlnovú dĺžku zdroja. Vlnovú dĺžku však treba uvažovať pri
výbere  a  nastavení  optiky  a  ďalších  experimentálnych  podmienok.  Integrovanie  LSCI
zariadenia v rámci iných zobrazovacích modalít potom dáva možnosť sledovať okrem prietoku
ďalšie hemodynamické parametre  toku –  saturáciu krvi kyslíkom a krvné objemy,  prípadne
parciálny tlak kyslíka. [5] 
3.1 Porovnanie a vzťah s LDF
Laserová  dopplerovská  flowmetria  (LDF)  je  konvenčne  využívanou  metódou  pre
zobrazovanie  cievnych  štruktúr  a  sledovanie  rýchlostných  zmien  toku  krvi.  Rovnako  ako
v prípade LSCI, jedná sa o optickú metódu založenú na dynamickom rozptyle svetla. [2] LSCI
a LDF v podstate predstavujú dva odlišné spôsoby pohľadu na rovnaký jav. Napriek tomu, že
obe metódy skúmajú fluktuácie svetelenej intenzity po rozptyle svetla na bodových časticiach,
spôsob vzniku týchto fluktuácii je v princípe odlišný. LDF pri spektrálnej analýze predpokladá,
že svetlo rozptýlené na pohybujúcich sa časticiach bude vykazovať frekvenčný posun  oproti
dopadajúcemu svetlu,  kým frekvencia vĺn odrazených od statických tkanivových elementov
ostane  nezmenená.  LSCI  skúma  časové  fluktuácie  intenzity  interferenčných  obrazcov,  na
ktorých sa  podieľa  svetlo  o  rovnakej  frekvencii.  Fluktuácie  sú  v  tomto  prípade  spôsobené
rozličnou dĺžkou optickej dráhy. [1]
Čo  sa  týka  porovnania  parametrov,  LDF  a  LSCI  sa  pomerne  líšia.  Kým  LSCI
s hĺbkovým rozlíšením len ~ 300 μm sa používa výhradne pre povrchové zobrazenia, LDF je
schopné monitorovať aj prietok v hlbších cievach vďaka hĺbke vniku ~ 1 mm (pri vlnovej dĺžke
780 nm). [32] LSCI sa však oproti LDF vyznačuje vynikajúcou reprodukovateľnosťou meraní.
Dôležitým podnetom vývoja LSCI techniky bolo predovšetkým obmedzenie LDF pri snímaní,
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ktoré si vyžaduje skenovanie. LDF totiž dokáže v jednom časovom okamihu zobraziť len určitú
úzko  vymedzenú  priestorovú  oblasť.  Taktiež,  narozdiel  od  LSCI,  zatiaľ  neumožňuje
zobrazovanie  v  reálnom  čase  a  nezanedbateľným  faktorom  sú  aj  výrazne  vyššie  finančné
nároky.  Najväčšou  výhodou  LDF  zobrazovania  napriek  tomu  stále  ostáva  vyhodnotenie
absolútnej rýchlosti toku. Frekvenčný posun totiž umožňuje určiť smer pohybu a tým aj zmerať
celkový rýchlostný vektor. Ten je u LSCI meraní neznámy, keďže sa nedá presne určiť počet
rozptyľujucich  častíc  ani  smer  ich  pohybu.  Nové  prístupy spracovania  speklových  dát  vo
frekvenčnej  doméne (podkapitola  2.4) ale  pracujú na možnosti  merania absolútnej  rýchlosti
toku. [1]
I keď obe techniky poskytují rovnakú informáciu,  stále ostáva nevyriešená otázka ich
vzájomného  vzťahu,  čo  znamená,  že  výsledky  LSCI  a  LDF  meraní  nemôžu  byť  priamo
porovnávané.  Tento problém je spôsobený nelineárnou závislosťou prietokových dát  týchto
metód,  ktorá  sa  nedá  odstrániť  klasickou  normalizáciou.  Pôvod  nelinearity  je  v  odlišnom
spôsobe spracovania získaných dát a pravdepodobne má na ňu vplyv i využívanie odlišných
svetelných zdrojov, čo súvisí aj s rôznou hĺbkou prieniku svetla. V takomto prípade by pre
vzájomné porovnanie boli nevyhnutné viaceré kalibračné kroky, čo sa pri klinickom využití
javí ako príliš dlhá procedúra. Sofistikovanejšie algoritmy pre spracovanie  LSCI obrazov by
zas  ovplyvnili  výpočetné  nároky a tým i jeho  schopnosť  zobrazovať  v reálnom čase.  [26]
Z tohto dôvodu sa súčasné merania a porovnania výstupov uvedených metód nevyužívajú, aj
keď by mohli byť prínosné.
3.2 Zobrazovanie sietnice
LSCI umožňuje zobrazovať nielen sietnicovú mikrovaskulatúru, ale zároveň hodnotiť
úroveň prekrvenia, čo je dôležitý faktor pre diagnostiku patofyziologických javov, akými sú
diabetická  retinopatia,  makulárna  degenerácia  či  choroidálna  neovaskularizácia.  Rovnakú
diagnostiku  umožňujú  i  iné  metódy,  ktoré  ale  na  rozdiel  od  LSCI  majú  značnú  nevýhodu
v podobe  limitovaného  zorného  poľa.  Týmto  problémom  sa  vyznačuje  LDF  (ako  už  bolo
uvedené vyššie),  skenovacia  laserová  angiografia  (SLA),  aj  optická  koherenčná  tomografia
(OCT),  ktorá ale  poskytuje  výborné hĺbkové rozlíšenie.  V prípade techniky SLA je ďalšou
nevýhodou  zobrazovania  nutnosť  podania  kontrastnej  látky.  Keďže  vaskulatúra  sietnice  je
povrchová, obmedzená schopnosť LSCI zobrazovať do hĺbky neprekáža. Vďaka neinvazívnosti
merania, výbornému priestorovému rozlíšeniu a širokému zornému poľu je ideálnou technikou
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pre tieto účely. V kombinácii s konfokálnym mikroskopom ju možno využiť na zobrazovanie
evokovaných  hemodynamických  zmien  ako  odpoveď  na  rôzne  signály.  LSCI  techniky,
predovšetkým pre štúdium oka, sú však obmedzené bezpečnostnými limitmi a tiež spontánnymi
pohybmi očí, ktoré vedú k pohybovým artefaktom v obraze. [2] 
Pomerne novým prístupom je integrácia LSCI systému s endoskopom, čo zabezpečuje
prísun koherentného svetla priamo k sietnici, keďže prechod svetla rohovkou spôsobuje viaceré
problémy  súvisiace  s  jej  zakrivením  a  indexom  lomu.  Rozptýlené  svetlo  pre  generovanie
speklového vzoru môže byť pomocou rovnakej vláknovej optiky jednoducho privedené späť na
kameru.  Tento  systém  je  zatiaľ využívaný  na  hlodavcoch,  ktoré  predstavujú  najčastejšie
modelové organizmy pre skúmanie ľudských ochorení sietnice (Obr. 6). [15]
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Obr. 6:  Zobrazovanie sietnice: (a)  prostý odraz zeleného svetla (b) LSCI technika –
z obrázku je dobre viditeľné zvýšenie kontrastu cievnych štruktúr (šípka naznačuje zvýraznenú
dlhú posteriórnu ciliárnu artériu). Dolné obrázky vyjadrujú relatívne zmeny prietoku počas (c)
hyperknapie (d) hyperoxygenácie [15]
3.3 Intraoperatívne LSCI zobrazovanie
Monitorovanie krvného prietoku je dôležité pri väčšine neurochirurgických zákrokoch
(resekcia tumoru, odstránenie aneurysmy,  operačná liečba epilepsie).  Perfúzia je však počas
operácii len zriedkavo monitorovaná kontinuálne, kvôli nedostatku metód schopných prevádzať
merania v reálnom čase. CT a MRI sú použiteľné, ale časovo i prevádzkovo náročné a vždy
predstavujú  určitý  zásah  do  operačnej  procedúry.  Ďalšou  možnosťou  je  využitie  ICG
angiografie,  ktorá  však  vyžaduje  intravenózne  podanie  infračerveného  flurofóru  ICG.
Súčasným riešením môže byť využitie LSCI, ktoré nevyžaduje žiadne exogénne farbivá pre
zviditeľnenie  a umožňuje nelimitovaný počet meraní. Pre chirurgické účely je vhodné LSCI
zariadenie zabudovať do operačného mikroskopu, pričom krvný prietok môže byť okamžite
vizualizovaný zapnutím laserového zdroja (Obr. 7).
Problémom  v  súvislosti  s  LSCI  môžu  byť  napr.  pohybové  artefakty  v  dôsledku
pulzných  pohybov  obnaženého  kortexu  pri  chirurgickom  zákroku.  Keďže  pulzovanie  je
pomerne pravidelne synchronizované so srdečným cyklom, ako riešenie je možné navrhnúť
filter na základe sledovania zmien v speklovom kontraste v rámci normalizovaného srdečného
cyklu. [5]
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Obr. 7: Schématický  nákres  a  fotografia  neurochirurgického  operačného  mikroskopu
prispôsobeného pre reálne speklové zobrazovanie prietoku krvi počas zákroku [5]
3.4 LSCI monitorovanie cerebrálneho prietoku
Cerebrálny prietok krvi (CBF) je úzko spojený s činnosťou neurónov a monitorovanie
jeho  priestorových  a  časových  zmien  je  kľúčové  pre  skúmanie  funkčnej  aktivácie  mozgu.
Rovnako  umožňuje  sledovať  vývoj  neurologických  patofyziologických  procesov,  akými  sú
fokálna cerebrálna dysfunkcia alebo šíriaca sa kortikálna depresia (CSD).
Kortikálna  depresia  je  prejavom  stereotypnej  odpovede  mozgového  kortexu
charakterizovanej  pomaly  sa  šíriacou  depolarizáciou  neurónov  a  astrocytov.  Depolarizácia
vedie  k  výrazným zmenám extracelulárnych  iónových koncentrácii,  ktoré  sú  doprevádzané
zvýšením prietoku pri návrate k rovnovážnemu stavu. Speklové obrazy dynamiky cerebrálneho
toku počas CSD  sú schopné  zachytiť homogénne pohybujúce sa oblasti  zvýšeného prietoku
o veľmi malých rozmeroch. Vďaka výbornému priestorovému rozlíšeniu dokáže LSCI odlíšiť
príspevok jednotlivých mikrocievnych a vlásočnicových štruktúr na týchto zmenách. [12]
LSCI je rovnako vhodnou metódou pre diagnostiku a monitorovanie cievnej mozgovej
príhody  (CMP).  Odumretiu  mozgového  tkaniva  predchádza  kaskáda  bunkových
a molekulárnych zmien, ktoré sú vyvolané lokálne redukovaným tokom, tj. ischémiou v určitej
časti mozgu. Tok krvi v priľahlých oblastiach ischemického jadra je znížený typicky na 20 %
bazálnej hodnoty, čoho dôsledkom je depolarizácia a odumieranie neurónov. LSCI je schopné
produkovať  časopriestorové  in  vivo mapy  sledujúce  vývoj  CBF  zmien  a  rozširovanie
ischemickej  zóny.  Bežne sa tieto  experimenty taktiež  prevádzajú iba  s  využitím zvieracích
modelov, keďže vyžadujú čiastočné alebo úplné odkrytie mozgovej kôry. [2]
Dynamické speklové zobrazovanie CBF je kombinovateľné s konvenčnými optickými
a fluorescenčnými metódami  pre súčasné meranie hemoglobínovej oxygenácie. Môže tak tiež
poskytovať obrazy hemodynamickej a metabolickej odpovede na funkčnú aktiváciu. [12]
3.5 Kožný mikrovaskulárny prietok
Koža je pomerne  často využívaná ako cirkulačný model  pre skúmanie vaskulárnych
mechanizmov  pri  rôznych  druhoch  ochorení  (hypertenzia,  Alzheimerova  choroba,  diabetes
2. typu,  ateroskleróza  a  i.).  Úroveň podkožného prekrvenia  úzko súvisí  so  systematickými,
lokálnymi  i  celulárnymi  dejmi  (aktivita  sympatiku,  lokálne  axónové  reflexy,  endoteliálna
funkcia, metabolická odpoveď). Prejavy týchto mechanizmov môžu byť vo forme vazodilatácie
a  vazokonstrikcie  sledovateľné  aj na  úrovni  periférnej  cirkulácie  pomocou  neinvazívnych
optických techník.  [32] Metóda LSCI zároveň umožňuje monitorovať efekt farmaceutických
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prostriedkov na tkanivovú perfúziu s využitím iónoforézy či  mikrodialýzy.  Existujú i rôzne
testy študujúce vaskulárne funkcie a dysfunkcie bez použitia farmaceutík, ktoré LSCI efektívne
vyhodnocuje. Nájznámejším je tzv. PORH test (Obr. 8) sledujúci postupné obnovenie kožného
prekrvenia po krátkej arteriálnej oklúzii (zväčša 50 mm Hg nad systolickým tlakom po dobu
3 - 5  min).  Pomocou  testu  je  možné  určiť  myogenické  i  metabolické  faktory.  Úroveň
znovuprekrvenia  po  stanovených  časových  intervaloch  súvisí  s  parciálnym  tlakom kyslíku,
činnosťou  draslíkových  kanálov,  úrovňou  adenozínu  a  prostaglandínov.  Počas  kožných
chirurgických zákrokov je LSCI taktiež využívaná k hodnoteniu procesu hojenia a obnovenia
cievnych štruktúr. [2][32]
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Obr. 8: PORH test: zobrazenie po 5 min arteriálnej oklúzie v časových intervaloch
20 s,  40  s,  60  s  od  uvoľnenia:  a)  zdravý jedinec,  b)  primárny Raynaudov  syndróm,  c)
sklerodermia [13]
4 Metodológia a návrh LSCI zobrazovacieho systému
Ďalšia  časť  práce  podrobne popisuje  postup  zostavenia  funkčného LSCI  zariadenia,
voľbu parametrov a návrh experimentu, vrátane odôvodnenia jednotlivých krokov. Testovanie
zariadenia aj samotné experimenty boli uskutočnené in vitro na prietokových fantómoch.
4.1 Prístrojové vybavenie
Základnou  požiadavkou  pre  LSCI  techniku  je  koherentný  zdroj  svetla  so  šírkou
spektrálnych  čiar  menšou  ako  1  nm (najčastejšie  laserová  dióda).  [3] Svetlo  vychádzajúce
z diódy  je  mierne  divergentné  a  osvetľujúce  len  minimálnu  plochu.  Pri  reálnych,  ako  aj
fantómových  experimentoch  je  vhodné  zobrazovať  oblasť rádovo  v  rozsahu  jednotiek  až
desiatok  milimetrov.  Paralélny  a  rozšírený  zväzok  možno  docieliť  s  použitím  kolimátora
umiestného za LD. Rovnako by mala byť zabezpečená homogenita osvetlenia snímanej scény,
i keď pre relatívne  merania  prietoku nepredstavujú mierne  nehomogenity zásadný problém.
Zväzok po priechode osvetľovacou optikou dopadá na prietokový fantóm, kde nastáva difúzny
rozptyl na pretekajúcich časticiach. Časť rozptýleného svetla následne vstupuje do objektívu
umiestneného  nad  fantómom.  Objektív  musí  zaistiť  predovšetkým  správne  navzorkovanie
speklových vzorov na pixely kamerového čipu. Pre prispôsobenie zorného poľa je preferovaný
makro zoom. V rámci in vivo meraní potom objektív zabezpečuje jednoducho prispôsobiteľnú
vizualizáciu  rôzne  veľkých  cievnych  štruktúr  v  scéne,  v  závislosti  na  zobrazovanom  type
prietoku.  Obrazový signál je detekovaný čipom kamery.  Pri  nastavení  laseru na dostatočne
vysoký výkon nie sú pre LSCI experimenty nutné kamery s veľkým dynamickým rozsahom,
keďže úroveň osvetlenia  čipu  býva pomerne  dobrá.  Kamera  je  ďalej  napojená  na  PC,  kde
zväčša synchrónne s meraním prebieha spracovanie dát a ich zobrazenie. V prípade  in vitro
meraní  je  zároveň potrebné zapojiť  vhodný systém čerpajúci  častice  simulujúce  krvný tok.
Základný návrh zariadenia pre potrebu plánovaných experimentov zobrazuje schéma na Obr. 9.
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4.1.1 Výber optiky a komponentov, konštrukcia zariadenia 
 Pre experiment boli zvolené dve laserové diódy L658P040 (Thorlabs, 658 nm, 40 mW)
a LD808-SA60 (Thorlabs, 808 nm, 60 mW), aby bol možné snímanie ako vo viditeľnej, tak
i v infračervenej  oblasti.  V  literárnych  zdrojoch  sú  zväčša  uvádzané  LD s  vlnovou  dĺžkou
~ 650 nm, a preto bude zaujímavé porovnanie výsledkov s využitím IR žiarenia, ktoré vďaka
vyššej vlnovej dĺžke dosahuje väčšiu hĺbku vniku. Pri experimentoch  in vivo by tiež žiarenie
z NIR/IR oblasti  mohlo  efektívne  potláčať  hemoglobínovú absorpciu,  ktorá je  prítomná pri
využití viditeľného svetla.  Kolimátor (Thorlabs) pre požadovaný korigovaný svetelný zväzok
obsahuje  asférickú  šošovku  s  ohniskovou  vzdialenosťou  f =  11  mm. Keďže  pri  testovaní
osvetlenia bol zväzok vychádzajúci z kolimátora zdeformovaný v jednom smere, bolo potrebné
ho  aspoň  čiastočne  zhomogenizovať.  Korekcia  nehomogenity  bola  docielaná  s  využitím
anamorfického  páru  hranolov  (PS879-A, Thorlabs,  zv. 2x).  Tento  prvok  prevádza
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Obr. 9: Návrh LSCI zariadenia pre in vitro experimenty
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transformáciu eliptického laserového zväzku, vychádzajúceho z diódy, na takmer kruhový na
základe  zväčšenia  elipsy  v  jednom  rozmere.  Čerpanie  a  konštantný  prietok  fantómu
zabezpečuje  programovateľná  injekčná  pumpa  NE-1000  (New  Era  Pump  Systems).  Pre
samotné símanie bola zvolená CMOS kamera μEYE UI-3240CP-NIR (IDS, 60 fps) z dôvodu
dobrej citivosti aj v blízkej IR oblasti a tiež možnosti nastaviť expozičný čas relatívne nezávisle
na snímacej frekvencii. Vhodný objektív pre LSCI experiment musí mať separátne manuálne
nastaviteľnú  clonu  a  ohniskovú  vzdialenosť.  Rozsah  ohniskových  vzdialeností  by  mal
zodpovedať  zoomu v rozsahu minimálne  1  -  3x,  pre prípadné korigovanie  veľkosti  speklí.
Taktiež musí byť zaistená kompatibilita s veľkosťou čipu vybranej kamery. V prípade použitej
kamery μEYE s veľkosťou senzoru 1/1.8" má kompatibilný objektív rovnaký, prípadne väčší
formát.  S  uvážením požadovaných  parametrov  a  cenovej  dostupnosti  bol  vybraný  objektív
ZOOM  7000  (NAVITAR,  C  mount,  2/3", f  =  18  -  108  mm) s  vyhovujúcou  pracovnou
vzdialenosťou od 12 cm a clonovým číslom 2,5 - 16.
Pri zostavovaní systému bola geometria snímania nastavená tak, že fantóm je osvetlený
laserom pod určitým uhlom a objektív  je  umiestnený  priamo nad fantómom,  tj.  kolmo ku
kapiláre (Obr. 10). Tento prístup by mal čiastočne obmedziť vstup priamo odrazeného svetla od
sklenených stien mikrokapiláry do objektívu. Vo výsledku by tak do určitej miery mohlo byť
eliminované preexponovanie, ktoré spôsobuje problémy pri spracovaní.
4.2 Voľba optimálnych zobrazovacích parametrov
Nasledujúce podkapitoly  uvádzajú parametre  nastavenia  systému i  experimentálnych
podmienok.  Nezanedbateľný vplyv  na výsledne zobrazenie  majú tiež  parametre  použité  pri
spracovaní.
4.2.1 Pomer veľkosti speklí k veľkosti pixelu
Pre optimálne premietanie speklového obrazu na čip kamery je potrebné zaistiť vhodné
vzorkovanie v závislosti na parametroch použitého zobrazovacieho systému. Podľa súčasných
kritérií,  s  uvažovaním  Nyqistovho  vzorkovacieho  teorému,  by  veľkosť  speklí  mala  byť
minimálne dvojnásobne väčšia ako fyzická veľkosť pixelu. Porušenie vzorkovacieho kritéria
v tomto prípade nevedie k aliasingu, pretože priebeh spracovania, tj. priestorové priemerovanie,
pôsobí samo o sebe ako dolná priepusť. Problémom je fakt, že pri priamom premietaní 1 spekle
na 1 pixel nebude pri spracovaní zachovaná priestorová štruktúra speklového vzoru. [23]
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Obr. 10: Zostrojený sytém pre LSCI experimenty
Keďže  senzitívna  časť  použitého  snímača  má  rozmery  6,78  mm  x  5,43  mm,  pri
rozlíšení kamery 1280 x 1024 px bude veľkosť pixelu 5,3  μm. S využitím vzorca (1.10) je
možné veľkosť obrazca premietnutého na kameru korigovať voľbou vlnovej dĺžky, clonového
čísla  alebo  zväčšenia.  Rozmery  snímanej  scény,  s  ohľadom  na  veľkosť  prietokovej
mikrokapiláry, boli zvolené na 13 mm x 10 mm, čo znamená, že zväčšenie optického systému
bude  približne  0,52x.  Pre  dosiahnutie  požadovaného  zväčšenia  pri  pracovnej  vzdialenosti
cca 15  cm  bola  ohnisková  vzdialenosť  objektívu  nastavená  na  f =  70  mm  a  v  priebehu
experimentov nemenná. Doostrovanie sa uskutočňovalo pohybom objektívu.
 Clonové  číslo  f# bolo  pôvodne  nastavené  na  hodnotu  5,6,  v  priebehu  testovacích
experimentov však bolo zvýšené na hodnotu 8. Prvotné nastavenie bolo zvolené z dôvodu čo
najviac sa za daných experimentálnych podmienok priblížiť vzorkovaniu v pomere 2:1. Príliš
veľké spekle totiž do istej miery znižujú priestorové rozlíšenie. V prípade f# = 5,6 a λ = 658 nm
by veľkosť spekle v obrazovej rovine odpovedala 2,5 pixelom. Zvýšením clonového čísla na
hodnotu 8 sa docielilo  subjektívne „zvýraznenie“ speklí  a zväčšenie vzorov malo pozitívny
vplyv na zvýšenie kontrastu i výsledky spracovania.  Rovnako bola dosiahnutá väčšia hĺbka
ostrosti  a  zníženie  priestorového  rozlíšenia  sa  pri  navrhnutom  fantóme  nezaznamenalo.
S uvedeným nastavením bude výsledná veľkosť jedného vzoru na čipe kamery zodpovedať
19,5 μm, tj. premietne sa približne na 3,7 pixelov. S využitím NIR laseru bude speklový vzor
o niečo väčší – zobrazí sa na takmer 24  μm (4,5 px). Hĺbka ostrosti zostrojeného zariadenia
s uvedenými  parametrami  dosahuje  približne  1,4 mm.  Presný  postup  jej  stanovenia  je
rozobraný v prílohe B.
4.2.2 Ďalšie parametre akvizície
Pre akvizíciu obrazu bol využitý program μEye Cockpit (IDS). Zosilnenie (gain) bolo
nastavené na 100 %, keďže nespôsobovalo rapídne zvýšenie  šumu v obraze a  poskytovalo
požadovanú vysokú úroveň signálu. Pre následné spracovanie je dôležité získať surový obraz
bez  akýchkoľvek  vylepšujúcich  transformácii,  gamma korekcia  bola  preto  nastavená  na
hodnotu 1.  Expozičný čas  bol  menený v rozsahu 1 -  15 ms,  čo rádovo zodpovedá časovej
fluktuácii  speklí  a zároveň je vhodné vzhľadom k rýchlosti  toku krvi.  Snímanie  prebiehalo
s frekvenciou snímkovania 20 fps, čo bola v podstate najvyššia možná hodnota, akú aplikácia
umožňovala. V rámci experimentov sa nahrávala sekvencia 20 snímkov, akvizičný čas jedného
merania  pri  danej  frekvencii  bol  teda  1  s.  Intenzita  osvetlenia  bola  korigovaná  prúdom
laserovou diódou I (Tab. 1) a nastavovaná separátne pre každý expozičný čas na hodnotu, pri
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ktorej  bolo  osvetlenie  maximálne  a  zároveň  nedošlo  k  preexponovaniu  snímkov.  Príslušný
výkon diódy možno odhadnúť na základe špecifikácie uvedenej v prílohe A.
Pre  meranie  v  NIR  musela  byť  miera  osvetlenia  o  niečo  vyššia,  keďže  kvantová
účinnosť  kamery  v  tejto  oblasti  dosahuje  nižších  hodnôt.  Pre  T =  1  ms  bol  prúd  diódou
nastavený približne na 43,5 mA.
4.2.3 Parametre spracovania obrazov
Veľkosť  okna  pre  výpočet  kontrastu  môže  mať  pomerne  veľký  vplyv  na  kvalitu
výsledných  obrazov.  Jeho  voľba  je  do  značnej  miery  empirická  a  závisí  od  konkrétnych
použitých fantómov, veľkosti speklí a tiež metódy spracovania surových dát. Ohľad treba brať
aj na fakt, že LSCI je štatisticky založená metóda – pre výpočet je nutné zaistiť dostatočný
počet  pixelov,  aby výsledky neboli  náhodné,  ale  dosahovali  určitú  štatistickú spoľahlivosť.
Experimentálne  dáta  boli  testované  pri  troch  rôznych  výpočtových  okoliach.  V  literárnych
zdrojoch sa ako najlepší  kompromis  uvádza okno 7 x 7 px  [5][10],  pre  účely vzájomného
porovnania však boli použité aj okná 5 x 5 px a 3 x 3 px.
Faktor ß, vystupujúci v rovnici pre prevod kontrastu na korelačný čas (1.7), predstavuje
konštantu špecifickú pre danú geometriu merania.  Ak  β  = 1,  pri spracovaní sa predpokladá
dokonale rozvinutý speklový vzor, ktorý dosahuje maximálnu hodnotu kontrastu Kmax  = 1. [9]
[20] V  reálnych  podmienkach,  vplyvom  faktorov  uvádzaných  v  kapitole  1,  je  maximálny
dosiahnuteľný  kontrast  Kmax  < 1.  Najčastejšie  využívaný  je  potom  jednoduchý  lineárny
korekčný  faktor  β  =  1/Kmax.  Korekciou  je  možné  docieliť  elimináciu  uvedenej  nerovnosti
a dosiahnuť tak dôveryhodnejší  odhad skutočného speklového konstrastu pri spracovaní dát.
Určenie  vhodného  faktoru  je  opäť  do  značnej  miery  empirické  a  dané  konkrétnymi
podmienkami merania a spracovania. V určitých prípadoch jeho použitie nie je vhodné, resp.
potrebné a býva preto automaticky nastavené na hodnotu 1. [3]
Vzťah  medzi  speklovým  kontrastom  a  pomerom  τc/T  má nezanedbateľný vlyv  na
výslednú odhadovanú rýchlosť toku. Popis komplexého pohybu častíc je pomerne náročný, čo
vedie k tomu, že drvivá väčšina publikácii uvažuje pri ďalšom spracovaní výlučne Lorentzovu
aproximáciu. Ako už bolo uvedené v podkapitole 2.7.3, Lorentzovo rýchlostné rozdelenie ale
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Tab. 1: Miera intenzity osvetlenia (prúd LD) pre rôzne T
T [ms] 1 2 5 10 15
I [mA] 41,5 38,92 37,49 36,03 35,91
popisuje  len  jednu  zložku  z  celkového  pohybu,  ktorý  častice  uskutočňujú.  Pre  hlbšie
preskúmanie tohto problému a vzájomné porovnanie, bola preto ďalej uvážená aj  Gaussova
aproximácia.  S  jej  použitím možno  vzťah medzi  kontrastom a  korelačným časom vyjadriť
nasledovne: [23]
K={τcβ2T [√2π erf (√2Tτ c )− τcT (1−e−2 (T / τc)2)]}
1/2
. (4.1)
Funkcia erf predstavuje chybovú funkciu definovanú vzťahom [29]
 erf =2/√π∫
0
τ
e(−τ
2)d τ . (4.2)
Rozlíšenie  medzi  týmito  hraničnými  prípadmi  sa  v  minulosti  príliš  neuvažovalo,  najmä
z dôvodu  veľmi  vysokých  integračných  časov  vtedajších  kamier.  Tie  viedli  k  tzv.
asymptotickému režimu, kedy K∼a /√T / τc  v dôsledku vysokej hodnoty pomeru T/τc, pričom
parameter a sa pre obe limitujúce aproximácie prakticky nelíši. [23]
4.3 Spôsob hodnotenia výsledkov
Správnosť výsledkov je často možné hodnotiť priamo, tj. voľným okom, keďže výstupy
LSCI metódy sú kvalitatívne. Pre porovnávanie jednotlivých metód a prístupov, ktoré niekedy
poskytujú  nepatrné  rozdiely,  resp.  rozdiely,  ktoré  sa  pri  veľkom rozsahu  hodnôt  v  obraze
neprejavia, je vhodné využiť exaktnejší spôsob hodnotenia.
Ako metrika kvality  vyhodnotenia prietoku môže  slúžiť pomer kontrast-šum (CNR).
CNR  v  podstate  udáva,  v  akej  miere  sú prietokové  štruktúry  odlíšiteľné  od  pozadia,
tj. okolitého tkanivového modelu bez prietoku. Pre výpočet je možné použiť vzťah
CNR=
μcieva−μtkanivo
σ tkanivo , (4.3)
kde  hodnoty  μ predstavú  priemery  speklových  kontrastových  hodnôt  v  rámci  prietokovej
(„cieva“) a statickej oblasti („tkanivo“), zatiaľ čo σ zodpovedá rozptylu kontrastových hodnôt
statického pozadia. Rozptyl intenzít pixelov v rámci ciev sa neuvažuje, pretože nesú prietokový
signál a nie sú tak považované za zdroj šumu. [18]
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5 Návrh fántómu pre in vitro zobrazovanie
Ako model  cievnej steny bola zvolená sklenená mikrokapilára s vnútornými rozmermi
0,5 x 5 mm (CM Scientific). Obdĺžnikový prierez kapiláry bol uprednostnený pred kruhovým
z dôvodu zaistenia rovnakého priemeru prietokovej oblasti smerom do hĺbky, tj. homogénne
podmienky  rozptylu  v  celom prietokovom objeme.  Navrhnutý  fantóm by mal  čo  najlepšie
odrážať reálne vlastnosti  in vivo prostredia, predovšetkým cievneho prietoku krvi. Je dôležité
zabezpečiť  takú  koncentráciu  častíc  vybranej  zmesi,  aby  zodpovedala  rozptyľujúcim
vlastnostiam erytrocytov. Rýchlosť konštantného pumpovania zmesi musí byť rovnako volená
s  ohľadom na  reálny  prietok  krvi.  Príkladom môžu  byť  cerebrálne  kapiláry,  v  ktorých  sa
rýchlosť toku  (pri normálnom perfúznom tlaku) pohybuje v rozsahu 0,34 - 3,15 mms-1.  [13]
Testované prietoky boli preto nastavené v rozmedzí 0,075 -  0,75 ml/min, čo v rámci použitej
mikrokapiláry odpovedá rýchlostiam 0,5 - 5 mms-1.
5.1 Prietokové fantómy
Pri návrhu fantómov je dôležité brať do úvahy fakt, že model bude pracovať správne iba
v prípade, ak speklový signál z dynamicky rozptýlených fotónov bude dostatočne silný na to,
aby bol detekovateľný v prítomnosti statického signálu pozadia. Pre simuláciu toku krvi boli
v priebehu  experimentu  použité  rôzne  zmesi,  ktorých  bližšia  charakteristika  je  uvedená
v nasledujúcich podkapitolách.
5.1.1 Intralipid®
Pre  prvé  testovania  zostaveného  systému  bol  využitý  Intralipid®  (20%,  Fresenius
Kabi). Jedná sa o zmes tukových emulzií pozostávajúcich zo sójového oleja, vaječného lecitínu
a  glycerolu,  určenú  pre  podávanie  vo  forme  vnútrožilovej  výživy.  Pre  účely  simulovania
krvných  buniek  bol  pripravený  2%-tný  roztok  Intralipidu.  [36] Tento  fantóm bol  použitý
výhradne pre  testovacie  účely,  finálnych  experimentov  sa nezúčastnil,  keďže neprodukoval
dostatočne dobré výsledky.
5.1.2 Polysterénové mikročastice
Vernejší  model  krvi  poskytuje  koloidná  suspenzia  polysterénových  latexových
mikročastíc  (LB11-2ML,  Sigma-Aldrich).  Originálna  hmotnostná  koncentrácia  častíc  S
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v suspenznom prostredí (vode) je 10 %. Počet častíc N v jednotke objemu (ml) možno následne
určiť podľa vzorca [33]
N=
6 ×1010 S⋅P L
p⋅P s⋅d
3 , (5.1)
kde Ps  =  1,05  g/ml je  denzita  polyméru  (polystyrénu),  PL  = 1,005  g/ml  je  denzita  latexu
a d = 1,1 μm je priemer mikročastíc. Po vyčíslení bude výsledný počet častíc 1,3734×1014 l-1.
Bunková koncentrácia krvi, tj. objemová denzita erytrocytov, je však o niekoľko rádov odlišná
a pri fyziologických podmienkach dosahuje hodnoty približne 5×1012 l-1. Vhodná koncentrácia
musí  byť  zároveň  volená  tak,  aby  čo  najlepšie  zodpovedala  celkovým  rozptyľujúcim
vlastnostiam krvi. Keďže polystyrénové mikročastice majú nižšiu anizotropiu (g = 0,9176) ako
krvné bunky (g =  0,98), pre dosiahnutie podobných  rozptyľujúcich vlastností bolo potrebné
docieliť rovnaký redukovaný rozptyľujúci koeficient μ's, pričom  
μ ' s=μ s(1−g ) , (5.2)
kde  μs je rozptyľujúci koeficient a g je anizotropický faktor materiálu. [27]
Pri  predpokladanej  fyziologickej  úrovni  hematokritu  50  %  a  saturácii  krvi  kyslíkom
SatO2 >98 % bola snaha dosiahnuť redukovaný koeficient μ's  = 2 mm-1 (Obr. 11), čo v prípade
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         Obr. 11: Stredná hodnota redukovaného rozptylujúceho
koeficientu  v  závislosti  na  hematokrite  pri  konštantnej
šmykovej rýchlosti 500 s-1 a λ = 633 nm [27]
polystyrénových častíc zodpovedá rozptyľujúcemu koeficentu μs  = 24,27 mm-1. Rozptyl svetla
do  veľkej  miery  ovplyvňuje  geometria  častíc.  Pre  určenie  konkrétneho  typu  rozptylu  je
potrebné definovať parameter x
x=
2π(d2 )
λ
, (5.3)
kde  d je priemer častíc a λ vlnová dĺžka použitého svetla. Pre červený laser (658 nm) bude
hodnota rádovo v jednotkách (x = 5,2519 ~ 1), čo vedie na Mieov rozptyl svetla. Geometrické
vlastnosti ďalej charakterizuje parameter efektívny prierez [28]
σ s=Q s⋅As , (5.4)
kde As  = 9,503×10-7 mm-2  predstavuje geometrický prierez častíc a Qs  = 2,5337 charakterizuje
efektivitu rozptylu.  Hodnota efektivity je závislá na type rozptylu  svetla, pre Mieov rozptyl
bola určená pomocou online softwaru  Mie Scattering Calculator1. Požadovanú prispôsobenú
objemovú denzitu častíc ρs možno získať pomocou vzťahu [28]
ρ s=
μ s
σ s , (5.5)
kde efektívny prierez bude mať hodnotu σs = 2,3585×10-6 mm2. Výsledný počet častíc v objeme
rozpúšťadla  by mal  byť  ρs  =  1,008×1013 l-1,  čo je  13-krát  menej  v  porovnaní  s  pôvodnou
objemovou denzitou. Pre dosiahnutie vhodných rozptyľujúcich vlastností bola preto suspenzia
13x  zriedená  destilovanou  vodou.  Kedže  sa  jedná  o  koloidný  systém,  suspenzia
polystyrénových  častíc  po  čase  podlieha  agregácii,  ktorá  má  zásadný  vplyv  na  jej  optické
vlastnosti.  Pred  každým  meraním  je  preto  nutné  zmes  dôkladne  premiešať.  Uvedené
mikročastice boli využité pre experimenty s viditeľným svetlom (λ = 658 nm).
5.1.3 Zlaté nanotyčinky
Zlaté nanočastice (A12-10-808-CIT, Nanopartz) boli použité pre testovanie zariadenia
v NIR oblasti,  keďže  dosahujú  plazmónový  rezonančný  pík  pri  λ =  808 nm.  Nanotyčinky
s pomerom strán AR = 4,1 sú dodávané vo forme vodného koloidného roztoku s objemovou
koncentráciou  častíc  6,2×1011  ml-1.  Kvôli  nedostatku  relevantných  informácii  o  optických
parametroch  zlatých  nanotyčiniek  v  literatúre  možno  požadovanú  koncentráciu  iba  hrubo
1 Online aplikácia dostupná z http://omlc.org/calc/mie_calc.html 
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odhadnúť.  Na základe  Obr.  12,  pre  častice  s  AR najbližším použitým nanočasticiam,  bola
stanovená  efektivita  rozptylu  IR  žiarenia  približne  na  hodnotu 1.  [35] S  uvažovaním
rozptyľujúcej plochy 4,1×10- 10 mm2  bude mať výsledný efektívny prierez podľa (5.4) rovnakú
hodnotu. Pokiaľ zanedbáme odlišný anizotropický faktor  g  a budeme uvažovať požadovaný
rozptyľujúci koeficient krvi μs ~ 30 mm- 1 (800 nm) [27], výslednú koncentráciu častíc môžeme
podľa vzťahu (5.5) rádovo odhadnúť na 1013  ml-1  (pri reálnej úrovni hematokritu ešte o niečo
viac). Na základe tejto úvahy možno predpokladať, že skutočná koncentrácia nanočastíc, ktoré
sú k dispozícii, bude pre požadované účely pravdepodobne príliš nízka.
5.2 Tkanivové fantómy
Pre testovanie tvorby speklí a overenie správnosti parametrov systému aj metódy, boli
ako obklopujúce prostredie prietokového fantómu využité rôzne materiály. V prvom kroku bola
mikrokapilára  umiestnená  voľne  vo  vzduchu,  postupne  boli  uvažované  kvapalné  i  pevné
prostredia  ohraničujúce  prietok  len  po  stranách,  alebo  aj  pod  kapilárou.  Niektoré  použité
testovacie fantómy sú zobrazené na Obr. 13.
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Obr.  12: Optické  efektivity  pre  zlaté  nanotyčinky
v závislosti na vlnovej dĺžke: efektivita rozptylu zobrazená čiernou
krivkou [35]
Ako realistický model  mäkkých tkanív bol zvolený agarózový hydrogrogél,  ktorý je
biokampatibilný, ľahko pripraviteľný a stabilný. Agaróza však funguje iba ako médium, ktoré
musí  byť  vhodne  obohatené  o  rozptyľujúce,  prípadne  absorbujúce  častice.  Pri  jej  použití
v čistej  forme  neposkytuje  žiadané  výsledky.  Výhodou  takéhoto  pevného  média  oproti
samotnej  suspenzii  rozptyľujúcich  častíc  je  výrazne  hladší  prechod  indexu  lomu  na
rozhraniach. Navyše zabraňuje sedimentácii a agregácii častíc, ktoré predstavujú častý problém
pri tekutých tkanivových fantómoch (Intralipid).  Pevná štruktúra gélovej  matrice  stabilizuje
jednotlivé  častice,  čím  sa  získajú  dobre  reprodukovateľné  optické  vlastnosti  výsledného
prostredia.  Literárne  zdroje  uvádzajú  pre  simuláciu  rozptyľujúcich  vlastností  tkanív  tri
najbežnejšie druhy častíc:  (1) emulzie  na báze lipidov, (2) neabsorbujúce minerálne častice
v práškovej forme (predovšetkým TiO2, Al3O2), (3) polymérové mikročastice. [30][34] Vyššiu
odrazivosť agaru je rovnako možné docieliť aj s pomocou dostupnejších materiálov. Testovanie
fantómu prebehlo napr. s využitím kozmetického púdru v práškovej forme a rýžového škrobu,
ktorých častice sú dostatočne jemné pre požadovaný rozptyl. Finálne experimenty a testovanie
parametrov boli nakoniec prevedené s Intralipidom, ktorý z testovaných možností poskytoval
najlepšie výsledky (Obr. 14). 
Použitie  Intralipidu  v rámci  pevného agarózového fantómu výrazne ovplyvňuje jeho
rozptyľujúce vlastnosti v porovnaní s vodnou emulziou. So zvyšujúcou sa koncentráciou agaru
dochádza  k redukcii  rozptyľujúceho  koeficientu  tukových  častíc,  čo  môže  byť  zapríčinené
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Obr. 13: Ukážka  testovacích  fantómov:  vľavo  plastická  guma,  vpravo  kartónový  papier
uchytený len po stranách prietokovej mikrokapiláry.
pomerne  vysokou  teplotou  pri  príprave  gélu,  prípadne  štrukturálnymi  zmenami  v dôsledku
interakcie  s agarózou.  Napríklad,  už  2%-tná hmotnostná koncentrácia  agaru  v  roztoku
spôsobuje zníženie redukovaného koeficientu rozptylu častíc μ's až o 30%. [17]
Pre  zachovanie  dobrých  rozptyľujúcich  vlastností  Intralipidu  bol  preto  pripravený
1%- tný roztok agarového prášku v destilovanej vode. Hydrogél vznikol zahriatím zmesi na
teplotu tavenia 95 °C a následným ochladením. Optimálna teplota pre pridanie Intralipidu je
v rozsahu 80 až 40 °C; pri vyšších teplotách hrozí tvorba zrazenín. Naliatie do formy je nutné
uskutočniť pri teplote nad 40 °C, v opačnom prípade nebude povrch po ztuhnutí dostatočne
homogénny.  Taktiež  sa  neodporúča  prudké  chladenie  a  mrazenie,  ktoré  vedie  k  zmene
optických vlastností. [31] Pri dlhšom tuhnutí treba počítať s určitou zmenou objemu hydrogélu
v  dôsledku  straty  vody.  Dôraz  bol  kladený  na  rovnomerný  povrch  hydrogélu,  zarovnaný
v jednej  úrovni  s  mikrokapilárou.  V prípade,  že  by  bol  odstup  medzi  povrchom  gélu
a prietokovou kapilárou väčší ako hĺbka ostrosti zostaveného zariadenia, javili by sa aj statické
oblasti  ako  rozmazané.  To  by  viedlo  k  umelému  zníženiu  kontrastu  v  týchto  oblastiach
a skutočný prietok by sa tak stal neodlíšiteľný od okolia. Množstvo Intralipidu bolo zvolené
ako  kompromis,  pretože  vysoký  podiel  emulzie  poskytuje  výrazne  lepšie  rozptyľujúce
vlastnosti,  ale  zároveň  spôsobuje  problémy pri  tuhnutí  gélu.  Na základe  experimentov  bol
optimálny  pomer  zaznamenaný  pri  využití  20%-tného  roztoku  Intralipidu  v 4%-tnom
objemovom podiele k agaróze.
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Obr. 14: Finálny fantóm použitý pre experimenty
6 Návrh a realizácia zobrazovacích algoritmov
Implementácia algoritmov pre spracovanie získaných dát bola uskutočnená v prostredí
MATLAB  7.8.0  (R2009a).  Pre  preloženie  prevodových  kriviek  vhodnými  funkciami  bol
použitý program OriginPro8. 
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Obr. 15: Vývojový diagram realizovaného riešenia
6.1 Vstupy a metódy spracovania
Vstupnými  parametrami programu  pre  analýzu  prietokových  videí  je  expozičný  čas
merania,  počet  pixelov  okna  v  jednom  rozmere,  parameter  pre  odlíšenie  priestorového
a časopriestorového  spracovania  a  typ  aproximačnej  krivky  pre  odhad  korelačného  času.
Načítanie dát prebieha zo súboru – program pracuje s videami vo formáte .avi, ktorý poskytuje
aplikácia  pre  obsluhu  kamery.  Priestorové  spracovanie  na  základe  metódy  sLSCI  pracuje
s jedným  obrazom,  poradie  snímku  je  zvolené  užívateľom.  Časopriestorový  prístup  podľa
metódy tavgsLSCI pracuje  postupne  so všetkými  snímkami  videa,  ktoré  v závere  priemeruje
pozdĺž  časovej  osi.  Pre správne fungovanie  metód  je  žiadúce  získať  surové obrazy speklí,
keďže reálne  elementy  scény (napr.  prietoková kapilára)  pôsobia  pri odhade kontrastového
obrazu rušivo.  Statické  oblasti  sú eliminované odčítaním spriemerovaného obrazu všetkých
snímkov  od  aktuálne  spracovávaného  snímku.  Tento  postup  je  identický  pre  priestorové
i časopriestorové  spracovanie. Takto  sú  zároveň  do  určitej  miery  potlačené  preexponované
oblasti  a  rôzne  vzájomné  nehomogenity  medzi  jednotlivými  meraniami.  Tie  spôsobujú
problémy najmä pri porovnávaní s  referenčným obrazom a zobrazovaní relatívneho prietoku.
Spôsob  zadávania  jednotlivých  parametrov  a  ďalšie  požiadavky  programu  bližšie  popisuje
príloha C.
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Obr.  16: Obraz statickej scény pre  T = 1 ms:  vľavo vybraný snímok z videa bez prietoku,
vpravo príslušný surový speklový obraz použitý pre analýzu 
6.2 Výpočet kontrastového obrazu
 Kontrastové  obrazy  sú  získané  aplikovaním  vzťahu  (1.1)  na  pixely  surových
speklových obrazov  v rámci zvoleného okna. Pre pripomenutie možno uviesť, že výpočtové
okolie  sa  volí  s  nepárnym počtom pixelov a  posúva sa  po obraze  vždy o  jeden pixel  pre
vyhladenejší výsledný obraz. Keďže výpočet kontrastu prebieha samostatne pre každý pixel, je
potrebné klásť dôraz na efektivitu  spracovania.  Realizácia  postupným prechádzaním obrazu
oknom v rámci dvoch cyklov nie je, s ohľadom na rozsah vstupných dát, vhodným riešením.
Výrazné zrýchlenie zobrazovania je možné docieliť s aplikovaním 2D konvolúcie pre výpočet
smerodatnej  odchýlky  i priemeru.  Jednotlivé  čiastkové  výpočty  v  rámci  okna  sú  tak
uskutočnené pre celý obraz súčasne. Ďalšie spracovanie predpokladá násobenie a umocnovanie
matíc,  preto  je  žiadúce  pracovať  so  štvorcovým  kontrastovým  obrazom.  Všetky  výsledky
spracovania budú následne štvorcové matice.
6.3 Odhad korelačného času
Pre zisk obrazu korelačného času je nutné previesť transformáciu kontrastových hodnôt
na základe rovníc (1.7) a (4.1), graficky znázornených na Obr. 5.  Keďže neznámu hodnotu τc
nie  je  možné  z  rovníc  ani  pri  známom  kontraste  vyjadriť  explicitne,  existujú  dva  možné
prístupy.  Prvým spôsobom je numerická  aproximácia  hodnôt  – najefektívnejšia  pri  hľadaní
koreňov sa ukázala byť Newtonova metóda.  Vysoké časové nároky pri aplikácii  metódy na
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Obr.  17: Obraz  dynamickej  scény  pre  T =  1  ms:  vľavo  vybraný  snímok  pri  maximálnej
rýchlosti toku 5 mms-1, vpravo príslušný surový speklový obraz
každý samostatný  pixel  opäť  viedli  k  záveru,  že takéto  riešenie  nie  je  optimálne.  Hodnota
korelačného  času  sa  preto  získava  na  základe  rovnice  vhodne  preloženej  krivky  voľných
parametrov. Tento spôsob umožňuje získať priamo v jednom kroku obraz korelačného času po
dosadení  skutočných  hodnôt,  tj.  vypočítaného  kontrastového  obrazu.  Keďže  v  priebehu
experimentov sa vo všeobecnosti môže pracovať s rôznymi hodnotami expozičných časov T, je
vhodné do definičných rovníc (1.7) a (4.1) zaviesť substitúciu  x =  τc  /T.  Pre účely zostavenia
aproximačnej  krivky  bol  vygenerovaný  po  častiach  lineárny  vektor  korelačných  časov
v rozsahu od 0 do 10 s rôznou hustotou hodnôt v jednotlivých intervaloch. Rozloženie hodnôt
τc bolo odhadnuté na základe histogramu kontrastového obrazu, aby krivka čo najpresnejšie
zachytila skutočné  hodnoty v obraze. Pomysené hodnoty kontrastu boli vektoru priradené po
vyčíslení prevodovej rovnice. Pre následné preloženie je krivka zobrazovaná s prevrátenými
osami  x a  y, keďže skutočné hodnoty  τc nie sú známe. Pre ich určenie je v oboch prípadoch
použitá aproximačná funkcia exponenciálneho rastu definová rovnicou
y= y0+A1 e
x− x0
t 1 +A2 e
x−x0
t2                         (7.1)
s parametrami uvedenými pri prílušných grafoch (Obr. 18,Obr. 19).
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Obr. 18: Prevodová krivka kontrastu na korelačný čas s uvažovaním Lorentzovej aproximácie
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 Lorentzova aproximácia
 aproximačná funkcia
Model ExpGrow2
Equation
y = y0 + A1*exp((x-x0)/t1) + A2*exp((x-x0)/t2)
Reduced 
Chi-Sqr
4,95124E-6
Adj. R-Square 0,99995
Value Standard Error
A
y0 -0,02541 1,23296E-4
x0 0,22567 --
A1 1,83603E-9 --
t1 0,03395 3,97458E-5
A2 0,06901 --
t2 0,19412 2,00725E-4
Kontrast
Výsledný  korelačný  obraz  potom  možno  jednoducho  získať  ako  súčin  prvkov  matice  y
s konkrétnym  expozičným  časom,  kde  x predstavuje  hodnoty  kontrastu  odvodené
z nasnímaných obrazov.
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Obr. 19: Prevodová krivka kontrastu na korelačný čas s uvažovaním Gaussovej aproximácie
Obr. 20: Kontrastový obraz (vľavo)  a  obraz korelačného času (vpravo)  pre  statickú scénu:
T= 1 ms, v = 0 mms-1
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Model ExpGrow2
Equation
y = y0 + A1*exp((x-x0)/t1) + A2*exp((x-x0)/t2)
Reduced 
Chi-Sqr
0,00365
Adj. R-Square 0,96514
Value Standard Error
A
y0 -0,09796 0
x0 0,25695 0
A1 1,29975E-8 5,92592E-9
t1 0,03877 0
A2 0,16201 0
t2 0,35169 0
Preloženie Gaussovej aproximácie v oblasti x ~ 0 zasahuje mierne do záporných hodnôt
(vo väčšej miera ako krivka pre Lorentzovu aproximáciu), čo je pre neštandardné tvary kriviek
prirodzené.  Záporné  hodnoty  τc sú  primárne  z  ďalšieho  spracovania  vylúčené,  keďže
z fyzikálneho hľadiska nedávajú zmysel. V prípade Gaussovej aproximácie sa tým stratí značné
množstvo hodnôt, následkom čoho nie je možné zobraziť správny obraz relatívneho prietoku.
Z tohto dôvodu u Gaussovej aproximácie nie sú hodnoty odstránené, ale len posunuté tak, aby
začínali v 0. Samotné hodnoty korelačného času sa tak nepatrne skreslia, ale vo výsledku bude
odhad relatívneho prietoku presnejší,  lebo väčšie množstvo hodnôt umožní lepšie rozlíšenie
rozdielov.
6.4 Zobrazenie relatívneho prietoku  a oblasti pre hodnotenie
Rovnaký  postup  spracovania,  uvedený  v  predchádzajúcich  podkapitolách,  zároveň
prebieha pre referenčný obraz, za ktorý bol zvolený obraz s nulovým prietokom. Miera toku je
zobrazená  ako  pomer  vypočítaných  korelačných  časov  referenčného  a  aktuálneho  obrazu.
Výstupom programu je kontrastový obraz, obraz korelačného času a obraz relatívneho prietoku.
Pre zviditeľnenie relatívneho prietoku zohráva kľúčovú úlohu „orezanie“ vyšších hodnôt jasu.
Po delení obrazov korelačných časov, ktoré často obsahujú veľmi malé hodnoty, dosahuje jas
výsledného obrazu rádovo hodnoty až 106 a malé zmeny odlišujúce statickú a dynamickú scénu
v ňom zanikajú. Keďže spracovanie pomocou Gaussovej a Lorentzovej aproximácie poskytuje
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Obr. 21: Kontrastový obraz (vľavo) a obraz korelačného času  (vpravo) pre dynamickú scénu:
T = 1 ms, v = 5 mms-1
mierne odlišné hodnoty korelačných časov, nie je možné nastaviť univerzálnu hodnotu prahu,
ktorá  by  vyhovovala  obom  prípadom.  Taktiež  je  potreba  voliť  prah  orezania  tak,  aby
poskytoval hodnotiteľné výsledky pre všetky expozičné časy merania i prietoky. Orezanie nie
je vhodné uskutočniť s pevných prahom, pretože aj mierne odlišné experimentálne podmienky
môžu poskytovať odlišných rozsah hodnôt τc. Z tohoto dôvodu je pre zobrazenie využitá určitá
oblasť v okolí mediánu hodnôt korelačného času, ktorý sa násobí, prípadne sčíta so zvolenou
konštantou.  Ideálny  hodnota  konštanty  bola  určený  empiricky  a  separátne  na  základe
vybraného  spôsobu  spracovania.  Pri výrazne  odlišných experimentálnych podmienkach sa
hodnota prahu môže líšiť.
 Pre  hodnotenie  výsledkov  sa  oblasti  záujmu  (ROI)  vyberajú  interaktívne
z kontrastového  obrazu  (prípadne  z  obrazu  τc).  Hodnotenie  bude  relevantné  len  pri  výbere
homogénne  osvetleného  úseku.  Pre  výpočet  priemerného  kontrastu,  resp.  priemerného
korelačného  času  sa  využíva  iba  oblasť  v  rámci  prietokovej  kapiláry  (červený  obdĺžnik)
príslušného  obrazu  (Obr. 22).  Pre  výpočet  CNR  je  zároveň  potrebné  zhodnotiť  statické
tkanivové úseky – vyberá sa oblasť nad a pod prietokovou oblasťou (zelené obdĺžniky). Tie sú
následne spojené  do jednej  celistvej oblasti  definujúcej  „tkanivo“  na základe  vzťahu  (4.3).
Keďže experimentálne podmienky a osvetlená plocha sa môžu pri rôznych meraniach líšiť, nie
je vhodné definovať ROI automaticky. 
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Obr. 22: Kontrastový  obraz  s  vybranými
oblasťami pre hodnotenie výsledkov
7 Výsledky
Uvedené  výsledky  spracovania  sa  vzťahujú  k  využitiu  LD  L658P040  (658  nm)
a polystyrénových mikročastíc ako prietokového fantómu. Výnimku predstavuje podkapitola
7.7, v ktorej boli testované zlaté nanotyčinky v kombinácii s LD  LD808-SA60 (808 nm).
7.1 Priestorové vs. časopriestorové spracovanie
Pri porovnávaní dvoch prístupov spracovania výsledky jednoznačne hovoria v prospech
kombinácie časovej a priestorovej domény. Samotná priestorová analýza kontrastu (sLSCI) by
sa lepšie uplatnila pri zachytávaní časových zmien v toku vďaka svojmu výbornému časovému
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Obr. 23: Porovnanie postupných výsledkov spracovania v priestorovej (hore) a časopriestorovej
doméne (dole): T = 1 ms, v = 5 mms-1, okno 7 x7 px
rozlíšeniu.  Práca  je  však  zameraná  výhradne  na  skúmanie  konštantného  prietoku  v čase
a spracovanie v časovej doméne má pozitívny vplyv na priestorové rozlíšenie, zníženie šumu
a  tiež  zlepšuje  subjektívny dojem z  obrazov.  (Obr.  23)  Navyše,  pri  hodnotení  relatívneho
prietoku umožňuje časopriestorová metóda jednoznačnejšie a presnejšie posúdenie výsledkov.
Tieto závery taktiež potvrdzuje graf CNR na Obr. 24 pre všetky testované expozičné časy. Pri
testovaní ďalších faktorov bude preto takmer výlučne uvažované časopriestorové spracovanie.
7.2 Vplyv veľkosti výpočtového okna
Keďže zobrazovaný cievny fantóm je vzhľadom k uvažovaným oknám pomerne veľký,
zmeny  veľkosti  okna  nespôsobujú  výrazné  zmeny  v  kontraste.  V  prípade  použitia  menšej
kapiláry by bolo potrebné vyberať výpočtové okolie starostlivejšie. So zväčšujúcim sa okolím
sa totiž výraznejšie prejavuje príspevok pomalých či statických rozptyľujúcich elementov, čo
spôsobuje umelé zvyšovanie kontrastu a prietokové štruktúry sa tak možu stať neodlíšiteľné od
okolia.  Pri  využítí  časopriestorového  spracovania  a  sledovaní  malých  štruktúr,  prípadne
viacerých štruktúr s rôznym prietokom zároveň, sú preto vhodnejšie menšie okná s pozitívnym
vplyvom na priestorové rozlíšenie.  Na druhej strane má ale zmenšovanie okna za následok
zvyšovanie šumu v obraze, čo dokazuje aj graf CNR na Obr. 27. Výrazné potlačenie šumu je
v našom prípade docielené pomocou časového priemerovania, a preto na výsledok nemá taký
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Obr. 24: Graf závislosti nenormalizovanej hodnoty CNR na expozičnom čase T pre výsledky
priestorového (sLSCI) a časopriestorového algoritmu (tavgsLSCI)
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zásadný  vplyv.  V  závere  možno  zhodnotiť,  že  pre  časopriestorovú  metódu  sú  za  daných
experimentálnych podmienok vhodné všetky tri testované veľkosti okna (Obr. 25). Subjektívne
i vzhľadom k pomerne veľkým rozmerom speklí bolo pre testovanie ďalsích faktorov použité
okno 7 x 7 px, ktoré oproti ostatným oknám vytvára  mierne vyhladenejší dojem z prietokovej
oblasti. 
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Obr. 25: Porovnanie  výsledkov pre  3  testované  veľkosti  okna:  7  x  7 px  (hore),  5  x 5  px
(uprostred) a 3 x 3 px (dole), T = 1 ms, v = 5 mms-1
Z  analýzy  výsledkov  ďalej  vyplynulo,  že  pre  čisto  priestorové  spracovanie  nie  sú
vhodné malé okná (3 x 3 px). Užitočná zložka signálu pri nižšom SNR, ktorým sa metóda
vyznačuje,  je  v  tomto  prípade  ešte  viac  potlačená  kvôli  štatistickej  nespoľahlivosti.  Tá  je
spôsobená  v  dôsledku  nedostatočného  počtu  pixelov  pre  analýzu  kontrastu  a  vo  výsledku
vzniká nejednoznačný obraz relatívneho prietoku. Na  Obr. 26 je v oblasti kapiláry viditeľná
zrnitá textúra obsahujúca celé spektrum farebných pixelov a výslednú úroveň prietoku je preto
náročné odhadnúť.
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Obr. 27: Graf CNR v závislosti na expozičnom čase pre rôznu veľkosť výpočtového okolia:
uvažované časopriestorové spracovanie
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Obr. 26: Ukážka použitia  okna o veľkosti  3x3 px pri  priestorovom spracovaní:  T  = 1 ms,
v = 5 mms-1
7.3 Vplyv expozičného času
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Obr. 28: Postupné výsledky spracovania pre rôzne expozičné časy : v = 5 mms-1
Z  Obr.  28 je  viditeľné,  že  pri  vyšších  expozičných  časoch (10  a  15  ms)  dochádza
postupne  k  znižovaniu  kontrastu  okolia  a  zvyšovaniu  kontrastu  v  oblasti  mikrokapiláry
(v porovnaní  s  nižšími  expozičnými  časmi).  Prietoková  oblasť  sa  tak  stáva  takmer
neodlíšiteľnou od statického okolia.  Tento trend však nie  je pravidlom a do značnej  miery
závisí  od  konkrétnych  experimentálnych  podmienok.  V  tomto  prípade  bol  limitujúcim
faktorom  predovšetkým  nižší  prúd  diódou  a  s  tým  spojená  nižšia  úroveň  osvetlenia.
Obmedzenie  v nastavení  vyššej  hodnoty prúdu súvisí  so vznikom preexponovaných oblastí
v obraze,  z ktorého následne nie  je možné vyvodiť  kontrastové hodnoty.  So zvyšujúcim sa
expozičným  časom  bola  teda  miera  osvetlenia  znižovaná,  čo  má  za  následok  slabú
rozlíšiteľnosť  speklových vzorov.  Pokles kontrastu  okolia  nastáva  najmä z tohto  dôvodu  –
tkanivový fantóm je totiž v priebehu experimentov nemenný a statický, a preto by kontrast
speklí  mal  byť  značne vyšší  a konštantný. Zvyšovanie kontrastu prietokovej oblasti  má zas
pôvod v zvyšovaní úrovne relatívneho šumu, ktoré je pre vyššie T typické a bližšie rozobrané
v kapitole 8. Predpokladané rozmanie je tak prítomným šumom „rušené“, čo vedie k umelému
zvýšeniu kontrastu.
62
Obr. 29: Graf závislosti  speklového kontrastu na reálnom prietoku pre jednotlivé expozičné
časy
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Z grafu na  Obr. 29 je zrejmé, že speklový kontrast má v závislosti na rýchlosti toku
nelineárny charakter – jeho citlivosť k rôznym hodnotám prietoku je odlišná. Najväčšiu zmenu
kontrastu je možné zaznamenať pri menších prietokoch, tj. pri hodnotách do 1 mms-1. Prietok je
úmerný rozmazaniu speklí, a preto sa hodnota kontrastu pri zvyšujúcej sa rýchlosti postupne
exponenciálne znižuje. Takýto stav možno pozorovať pri expozičných časoch 1 ms a 2 ms.
Určitý  zlom nastáva  pri  T = 5 ms,  kedy je pokles  zjavný do hodnoty 2 mms-1 a  následne
osciluje  okolo  istej  hodnoty  kontrastu.  Znamená  to,  že  pri  danom  prietoku  došlo
k maximálnemu dosiahnuteľnému rozmazaniu speklí v závislosti na konkrétnom expozičnom
čase. K väčšiemu rozmazaniu a teda ani zníženiu kontrastu už nedochádza a systém sa tak
dostáva do akéhosi nasýteného stavu, čo možno pozorovať aj zo surových speklových obrazov.
Rozsiahlejšie oscilácie sú následne prítomné pri expozičných časoch 10 ms a 15 ms. Pri týchto
expozíciach a danom experimentálnom nastavení už nie je možné vyvodiť žiadne kvantitatívne
zrovnávacie závery, napriek tomu je ale z prietokových obrazov kvalitatívne rozpoznateľný tok
v  porovnaní  so  statickou  scénou.  Problém  s  dlhšími  expozičnými  časmi  pri  daných
experimentálnych  podmienkach  spočíva  predovšetkým  v  nízkej  úrovni  užitočného  signálu,
ktorá je zjavná aj z grafov zobrazujúcich CNR (napr.  Obr. 27). Vyššie hodnoty expozičného
času by boli vhodnejšie pre zobrazovanie cievneho fantómu s menším prierezom pri danom
prietoku, prípadne daného fantómu pri menšom prietoku. Menšia rýchlosť toku sa totiž prejaví
vo vyšších hodnotách τc, ktoré sú jasnejšie pozorovateľné pri dlhších expozičných časoch.
7.4 Testovanie rôznych rýchlostí toku
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Z  Obr. 30 je  viditeľné,  že  so  zvyšujúcimi  sa  rýchlosťami  postupne  klesá  kontrast
i korelačný  čas  v  prietokovej  oblasti.  Obrazy relatívneho  prietoku  dokazujú,  že  systém pri
vhodnom  expozičnom  čase  dokáže  odlíšiť  aj  pomerne  malé  zmeny  v  rýchlosti toku
(~ 0,5 mms 1).  Vizuálnemu  rozlíšeniu  drobných  rozdielov  napomáha  aj  zobrazenie
s pseudofarebnou mapou. Rozšírený prehľad prietokových výsledkov pre porovnanie vplyvu
akceptovateľného expozičného času (T = 2 ms) a príliš vysokého expozičného času (T = 10 ms)
obsahuje príloha D.
7.5 Rýchlostné modely a hodnotenie absolútnej rýchlosti 
Pri  analýze  faktorov  vplývajúcich  na  kvalitatívny  odhad  prietoku  boli  uvážené  dve
limitujúce korelačné správania – Lorentzovo a Gaussovo rýchlostné rozdelenie.  Kontrastový
obraz ostáva v tomto prípade nemenný, odlišný je len spôsob prevodu kontrastu na korelačný
čas.
Spracovanie na základe Gaussovej aproximácie umožnilo potlačiť okrajové artefakty na
rozhraní osvetlenia  a tmy,  ktoré môžu na prvý pohľad vyvolať mylný dojem pri  hodnotení
(Obr.  31).  Na  základe  porovnania  možno  nadobudnúť  dojem,  že  Gaussova  aproximácia
poskytuje  o  niečo  výraznejšie  farebné  prechody,  čo  znamená,  že  teoreticky  by mohla  byť
schopná zaznamenať aj veľmi malé zmeny rýchlosti.  Pri skúmaní menších rozdielov v toku
však bolo zistené, že niektoré prechody, napr. 3 mms-1/4 mms-1 sú v prorovnaní s Lorentzovou
aproximáciou menej jednoznačné. Čo sa týka vplyvu výpočtového okna, výsledky spracovania
sú podobné ako v prípade Lorentzovho rozdelenia.  Graf na  Obr. 32 akurát ukazuje o niečo
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Obr. 30: Porovnanie výsledkov pre rôzne rýchlosti toku: T = 1 ms
menšie rozdiely CNR medzi jednotlivými veľkosťami okolia (oproti Obr. 27). Celková úroveň
šumu v závislosti na expozičnom čase je však v oboch  prípadoch porovnateľná. 
LSCI  zatiaľ  nefunguje  ako  kvantitatívna  technika  z  dôvodu  mnohých  limitácií
uvedených v podkapitole 2.7. Všetky doterajšie snahy o určitý hrubý odhad absolútnej rýchlosti
V však uvažovali lineárnu nepriamoúmernú závislosť medzi τc a V. Túto závislosť potvrdzuje aj
graf  na  Obr.  33,  kde  je  znázornená  prevrátená  hodnota  priemeru  τc vybranej,  homogénne
osvetlenej časti prietokovej oblasti v závislosti  na reálnej rýchlosti toku. Hodnoty preložené
lineárnou  regresnou  priamkou  dosahujú  v  oboch  prípadoch  dostatočne  vysoký  koeficient
determinancie.  Hodnota R2  však  v  podstate  vyjadruje  len  úspešnosť  regresie,  tj.  lineárnu
66
Obr. 31: Porovnanie  korelačných  obrazov  a  relatívneho  prietoku  s  využitím  Lorentzovej
(vľavo) a Gaussovej aproximácie (vpravo) pre vybrané prietoky (1 mms -1, 3 mms-1 a 5 mms-1): T = 1 ms
závislosť medzi skúmanými veličinami a nemožno na základe neho hodnotiť mieru schopnosti
metódy odhadnúť absolútny prietok z hodnôt korelačného času.
Pokiaľ by bol  uvažovaný vplyv  vlnovej  dĺžky svetla  λ na  základe  vzťahu (2.12),  presnejší
odhad rýchlosti (najmä pre vyššie hodnoty) by zabezpečoval Gaussov rýchlostný model, ktorý
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Obr. 33: Graf závislosti prevrátených hôdnot korelačného času na skutočnej rýchlosti toku:
T = 1 ms
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Obr. 32: Graf závislosti  CNR na expozičnom čase pre rôzne veľkosti  okna s uvažovaním
Gaussovej aproximácie: v = 5 mms-1
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zodpovedá  riadenej  rýchlosti  toku  (Tab.  2).  Vypočítané  hodnoty  využívajú  hodnoty  τc
nasnímané pri T = 1 ms. Relevantnosť tohto vzťahu je však diskutabilná. [23]
7.6 Vplyv korekčného faktoru
Korekčný faktor  β  by mal na základe teoretických úvah zabezpečiť dôveryhodnejšie
zobrazenie relatívneho prietoku, keďže pre prevod na korelačný čas zaisťuje vstup väčšieho
rozsahu  kontrastových  hodnôt.  Pre  tieto  účely  bol  uvažovaný  lineárny  faktor  β  uvedený
v podkapitole 4.2.3. Pred samotným výpočtom τc bol kontrastový obraz vynásobený odmocinou
z korekčného faktoru,  aby bol  dodržaný vzťah  medzi  týmito  dvoma veličinami  na základe
rovnice (1.7),  resp.  (4.1).  Tým  bolo  zaistené  rozšírenie  uvažovaných  hodnôt  kontrastu
z Kmax = 0,35 na cca  Kmax =  0,56. Z testovaní nakoniec vyplynulo, že korekcia nemá zásadný
vplyv  na  výsledky  experimentu  a  pri  vizuálnom  hodnotení  poskytuje  porovnateľne  dobré
výsledky   (Obr. 34). Výraznejšie zmeny by sa teoreticky dali  očakávať pri  zvýšení  rozsahu
hodnôt na 0 - 1, na ich dosiahnutie by však bolo potrebné od základov zmeniť princíp výpočtu.
Taktiež nebolo s využitím β faktoru zaznamenané vyššie CNR. Ako hlavný rozdiel si z Obr. 34
možno všimnúť, že korekcia je viac citlivá na homogenitu osvetlenia a aj jej menšie zmeny
majú vplyv na vyhodnotenie výsledkov.  Pri  pokuse o odhad absolútnej rýchlosti  na základe
(2.12) by β faktor dokázal korigovať hodnoty v prípade Lorentzovej aproximácie (Tab. 3).
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Tab. 2: Skutočná rýchlosť a odhad podľa (2.12)
0 2,0101 1,3672
0,5 2,5296 1,6287
1 3,4001 2,0101
2 5,3159 2,8304
3 8,3779 3,9971
4 8,9508 4,1557
5 12,1772 4,9166
Vreálna [mm/s] Vlorentz[μm/ms] Vgauss[μm/ms]
Tab. 3: Skutočná rýchlosť a odhad po  β korekcii
0 0,5795 0,571
0,5 0,7712 0,7349
1 1,1224 1,0493
2 1,8502 1,6518
3 3,0711 2,7632
4 3,3246 3,0532
5 4,4187 4,2398
V reálna [mm/s] Vlorentz [mm/s] Vgauss [mm/s]
7.7 Vplyv vlnovej dĺžky
Výsledky pre NIR oblasť nie sú hodnotiteľné,  čo je s najväčšou pravdepodobnosťou
zapríčinené  nízkou  koncentráciou  dostupných  zlatých  nanotyčiniek.  Z  tohto  dôvodu roztok
neposkytuje požadovaný rozptyl. Zo získaných surových dát je akékoľvek rozmazanie speklí
nezaznamenateľné  a  následné  určenie  prietoku  preto  nie  je  možné  (Obr.  35).  Spekle  sú
prítomné v prietokovej  oblasti  v  rovnakej  miere  pri  statickej  scéne,  aj  pri  veľmi  vysokých
prietokoch.  Predpokladá  sa,  že  majú  pôvod  výlučne  v  pevnom  tkanivovom  fantóme  pod
mikrokapilárou. 
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Obr. 34: Porovnanie  výsledkov  bez  použitia  (hore)  a  s  použitím
korekčného faktoru (dole): T = 1 ms, v = 5 mms-1, Lorentzova aproximácia
Tento predpoklad bol overený po odstránení agarózového hydrogélu, na základe čoho možno
usúdiť, že nanočastice v danej koncentrácii spekle neprodukujú (Obr. 36). Ďalším dôvodom
tiež môže byť nízka intenzita použitého žiarenia, ktorá nepostačuje k vybudeniu plazmónovej
rezonancie. Keďže prietokový fantóm neprispieva k tvorbe speklí, je metóda nesenzitívna na
zmeny rýchlosti.
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Obr. 36: Surové  speklové  obrazy  s  využitím  zlatých  nanočastíc  v  prítomnosti  (vľavo)
a neprítomnosti tkanivového fantómu (vpravo): spekle bez pevného prostredia nie sú prítomné, preto
rýchlosť toku nemôže ovplyvniť výsledky merania.
Obr. 35: Výsledky spracovania pre zlaté nanočastice v NIR oblasti: T = 1 ms, v = 5 mms-1
7.8 Vplyv polarizácie
Predpokladá  sa,  že  na kontrastový obraz  vplýva i  lineárna  polarizácia  svetla.  Vznik
tzv. „polarizovaných  speklí“  môže  teoreticky  pomôcť  zvýšiť  rozsah  kontrastových  hodnôt
(podobne ako  β korekcia),  ktorých maximum za reálnych podmienok nezodpovedá ideálnej
predstave Kmax = 1.
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Obr.  37: Porovnanie  výsledkov  pre  meranie  s  využitím  polarizačného  filtru  pre  vybrané
prietoky: T = 1 ms, v = 1 mms-1, 3 mms-1 a 5 mms-1
Zvýšenie celkového kontrastu môže mať pozitívny vplyv na lepšiu detekciu drobných zmien
v toku. Pre otestovanie tohto vplyvu bolo prevedené meranie s využitím polarizačného filtru
(LPVISE200-A, Thorlabs, Ø2") umiestneného pred objektívom.
V dôsledku polarizácie boli zaznamené výrazne rozdiely v strednej hodnote jasu medzi
jednotlivými meraniami, ktoré sa u ostatných meraní v takej miere neprejavili.  Kvôli tomuto
faktu je pri „orezaní“ vyšších hodnôt jasu, pre prehľadné zobrazenie, vhodné zmeniť nastavenú
konštantu pre výber oblasti, prípadne použiť pevnú hodnotu prahu. Pri uvažovaní pôvodných
nastavení  spracovania  sa  jednotlivé  prietoky  dajú  odlíšiť  na  základe  priloženej  stupnice.
Vizuálne  by  ale  výsledky  nepôsobili  dobre,  keďže  na  prvý  pohľad  by  poskytovali  mylný
dojem, že relatívny prietok sa pre jednotlivé rýchlosti nelíši.
Výsledky  na  Obr.  37 je  možné  po  vizuálnom  zhodnotení  vzhľadom  k  pôvodným
výsledkom (Obr. 30) považovať za porovnateľné. Taktiež z grafu na Obr. 38 nebolo po využití
polarizácie zaznamenené výrazné zvýšenie speklového kontrastu. Graf ukazuje správny trend
vývoja kontrastu, ktorý sa postupne znižuje. Pri malých rýchlostiach vidno o niečo prudšiu
zmenu v kontrastových hodnotách, ale celkovo sa zmeny v citlivosti k jednotlivých rýchlostiam
toku javia byť príliš skokovité.
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Obr. 38: Porovnanie  kontrastových  hodnôt  v  závislosti  na  rýchlosti  toku  pre
polarizačný filter a pôvodné meranie: T = 1 ms
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8 Diskusia
Výsledky testovania všetkých parametrov sú závislé na expozičnom čase príslušného
merania. So zvyšujúcim sa expozičným časom postupne narastá šum speklového kontrastového
signálu.  [14] Preto  vyššie  expozičné  časy  budú  poskytovať  pri  porovnateľej  relatívnej
senzitivite  viac  zašumené  kontrastové  obrazy  a  nižšiu  absolútnu  senzitivu.  Pojem  vyšší
expozičný čas ale môže pre rôzne experimentálne podmienky znamenať rôzne hodnoty. Šum
prítomný  v  speklovom obraze  má  v  základe  tri  hlavné  zdroje  –  zahŕňa  fyziologický  šum,
hardvérový šum a štatistický šum.  [14] Fyziologický šum, vznikajúci v dôsledku dýchania,
srdečnej  činnosti  a  ďalších  pohybov  tkaniva,  pri  in  vitro meraniach  prirodzene  nemusíme
uvažovať.  Napriek tomu,  šum podobný fyziologickému môžu produkovať nepatrné pohyby,
prípadne vibrácie súčastí zostaveného systému či okolia. Takýto druh šumu vytvára prídavné
rýchlostné  zložky  do  analyzovaného  pohybu.  Týmto  spôsobom  sa  podieľa  na  fluktuácií
speklových vzorov a je tak priamoúmerný expozičnému času. Hlavnú zložku hardvérového
šumu predstavuje kvantový šum, ktorý pri nezmenenej  úrovni osvetlenia ostáva konštantný.
Relatívny šum vztiahnutý  k  speklovému  kontrastu  však  bude s  expozičným časom stúpať,
keďže  kontrast  je  funkciou  expozičného  času  kamery.  Štatistický  šum  je  priamoúmerný
speklovému kontrastu a relatívny štatistický šum sa teda s expozičným časom meniť nebude.
Celkový relatívny šum speklového kontrastového signálu preto pozostáva v najväčšej miere
z kvantovej  zložky  a  jeho  zvyšovanie  s  rastúcim  expozičným  časom  je  v  prevedených
experimentoch  ešte  podporené  postupne  klesajúcou mierou  osvetlenia.  Nie  je  vylúčené,  že
svojím podieľom prispieva  k výslednému šumu aj  spomínaný  pohybový  príspevok,  aj  keď
nemusí  byť  zachytený  voľným  okom.  V  dôsledku  týchto  faktov,  merania  s  vyššími
expozičnými časmi (10 a 15 ms) neboli senzitívne na drobné zmeny prietoku. Z výsledkov je
možné detekovať prietok, ale nie odhaliť jeho mieru.
Práca  sa  spolieha  na  určité  zjednodušujúce  predkpoklady  v  snahe  zachovať
jednoduchosť  prístrojového  vybavenia  a  uskutočniteľnosť  experimentov.  Problematika
speklového zobrazovania je v skutočnosti o niečo komplexnejšia. Navrhnuté riešenie napríklad
neuvažuje  efekt  statického  rozptylu  svetla.  Statická  zložka  rozptýleného  elektického  poľa
produkuje  speklový  kontrast,  ktorý  je  konštantný  a  nie  je  funkciou  expozičného  času.  [6]
Prispieva  výhradne  k  priestorvému  (nie  časovému)  rozptylu  intenzity  a  tiež  k  priemernej
speklovej  intenzite.  Pri  jej  neuvažovaní  preto  dochádza  k  podhodnoteniu  priestorových
a časových  zmien  v  dynamike  toku.  V  experimente  pôsobí  ako  statická  zložka  stena
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mikrokapiláry. Tá ale produkuje vo väčšej miere odraz ako rozptyl a potlačeniu tohto efektu do
určitej miery pomáha časové spracovanie. 
S  efektom  statického  rozptylu  môže  nepriamo  súvisieť  i  voľba  clonového  čísla.
V priebehu experimentov bolo clonové číslo zvýšené po zistení,  že poskytuje  lepšie  surové
obrazy pre spracovanie.  To zároveň malo  vplyv na zvýšenie hĺbky ostrosti  zobrazovacieho
systému.  Keďže  použitá  mikroapilára  je  pomerne  tenká,  pri  zaostrení  optiky  na  stred
prietokovej oblasti sa v ostrej rovine môžu vyskytovať i statické vrstvy tkanivového fantómu
pod kapilárou. Tento jav sa prejavuje u surových speklových obrazov (napr. Obr. 17) tak, že aj
pri  relatívne  vysokej  rýchlosti  toku  nie  je  prietoková  oblasť  úplne  rozmazaná.  Kontrast
speklového  vzoru  so  statickým  príspevkom  bude  následne  mierne  umelo  zvýšený.  Pri
meraniach  na  skutočných  tkanivách  by bolo  potrebné  túto  zložku  jednoznačne  eliminovať,
napríklad s pomocou techniky MESI so súčasnou hardvérovou úpravou (pulzovanie laseru).
Uvažované  rovnice  pre  odvodenie  korelačného  času  ďalej  predpokladajú,  že  každý
fotón bol počas svojej  dráhy rozptýlený práve jednou pohybujúcou sa časticou. V reálnych
podmienkach je  ale  pravdepodobnosť vzniku mnohonásobného rozptylu  takmer  istá.  Závisí
samozrejme i na rozmeroch skúmaných objektov. V tomto prípade platí, že korelačná funkcia
n-násobného procesu bude  n-tou mocninou pôvodnej  korelačnej  funkcie,  ktorá je váhovaná
pravdepodobnosťou  výskytu  mnohonásobného  javu.  [23] Prítomnosť  mnohonásobných
rozptylov  vyššieho  rádu  a  ich  interpretácia  pomocou  aparátu  prvého  rádu  môže  viesť
k nadhodnoteniu skutočného korelačného času. Tento stav možno opäť korigovať hardvérovou
úpravou – so súčasným využitím viacerých vlnových dĺžok, detektorov, prípadne polarizáciou
laserového zdroja. Polarizácia bola využitá v poslednej fáze experimentu. Polarizačný filter by
mal  do  istej  miery  potlačiť  komponentu  rozptýleného  svetla  zodpovedajúcu  práve
viacnásobnému  rozptylu.  [23] Tieto  predpoklady  sa  ale  meraním  nepotvrdili.  Výsledky
experimentu  neposkytli žiaden zásadný rozdiel oproti predchádzajúcim výsledkom. Rovnako
nebol  zaznamenaný  výrazný  rozdiel  vo  výsledkoch  pri  aplikovaní  lineárneho  β faktoru.
Samotné  zdroje  sa  často  rozchádzajú  v  názoroch,  či  jeho  použitie  skutočne  dokáže
kompenzovať  problémy uvedené v podkapitole  1.2.2.  V prípade,  že by LSCI fungoval  ako
kvantitatívny nástroj, korekčný faktor by pravdepodobne mal výraznejší vplyv na absolútnu
interpretáciu kontrastu v zmysle odhadu rýchlosti. [1] To by dokazovala aj jej pozitívna zmena
v prípade Lorentzovej aproximácie zreteľná z Tab. 3. Nedá sa ale s určitosťou povedať, či má
β faktor opodstatnenie aj pri korekcii relatívnych meraní prietoku.
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Meranie s NIR žiarením malo jednak otestovat vplyv vyššej vlnovej dĺžky a zároveň
overiť použiteľnosť iného druhu rozptyľujúcich častíc. Väčšina optických metód využívaných
v  medicíne  pracuje  s  IR  žiarením  kvôli  vyššiemu  rozlíšeniu  do  hĺbky,  ktoré  poskytuje.
Overenie použiteľnosti LSCI pre IR má význam napríklad pri prípadnej kombinácii rôznych
zariadení. Modifikované zlaté nanotyčinky majú rovnako potenciál pre medicínu, napríklad ako
istá  forma  kontrastných  látok.  Kvôli  veľmi  malým  rozmerom  nanočastíc  musí  byť  ich
koncentrácia  pre  produkciu  požadovaného  rozptylu,  vedúceho  k  vzniku  speklí,  pomerne
vysoká. Z výsledkov vyplynulo, že pre bežne dodávané koncentrácie nie sú zlaté nanotyčinky
ako  prietokový  fantóm pre  metódu  LSCI  uplatniteľné.  Vplyv  vlnovej  dĺžky  je  ale  možné
predpokladať  aj  napriek  nehodnotiteľným  výsledkom.  Najvýraznejšie  by  sa  jej  zvýšenie
prejavilo  zväčšením  speklí  (pri  zachovaní  ostatných  parametrov  zobrazovacieho  systému).
Väčším obrazcom by bolo pravdepodobne potrebné prispôsobiť veľkosť okna pri spracovaní,
prípadne  ich  korigovať  zmenšením  clonového  čísla.  Väčšia  hĺbka  vniku  NIR  žiarenia  by
teoreticky mohla zvýrazniť vplyv statických vrstiev pod prietokovým fantómom, preto by bolo
tiež vhodné zvážiť ich korekciu.
 Keďže skutočné hodnoty kontrastu v obraze dosahujú pomerne malý rozsah (0 - 0,35),
nemôžu sa naplno prejaviť rozdiely medzi jednotlivými prevodovými rovnicami. Na Obr. 5 si
možno všimnúť, že rozdiely v krivkách pre Gaussovu a Lorentzovu aproximáciu sú v týchto
oblastiach minimálne. Výraznejšie odchýlky sa prejavujú najmä s vyššími hodnotami kontrastu.
Z tohoto dôvodu sú rozdiely vo výsledkoch nepatrné, napriek tomu je relatívny prietok dobre
zhodnotiteľný v oboch prípadoch.  Pri popise rýchlosti je ešte dôležité spomenúť, že krv patrí
medzi  nenewtonské kvapaliny.  Tento fakt  býva pomerne často zanedbávaný a zatiaľ  nie je
objasnené,  či  nejakým  spôsobom  ovplyvňuje  výsledky  analýz.  Z  hľadiska  prehľadného
zobrazenia  prietoku  sa  ukázil  byť  najväčší  problém vo  výbere  oblasti  hodnôt,  ktorá  nesie
užitočný  signál.  Pri  rôznych  experimentálnych  podmienkach  môžu  (ale  nemusia)  byť  tieto
oblasti značne odlišné. 
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Záver
Cieľom práce bolo podrobne rozobrať a aplikovať optickú interferenčnú metódu LSCI.
Literárna  rešerš  obsahuje  spôsob  zobrazovania  a  rôzne  prístupy k  spracovaniu  speklových
obrazov.  Praktická  časť  v  postupných  krokoch  popisuje  zostavenie  zariadenia,  od  výberu
vhodných komponentov, cez nastavenie parametrov, až po prevedenie experimentov. Značná
časť  experimentov  bola  uskutočnená  výhradne  pre  testovanie  vhodnosti  nastavených
parametrov a vytvorenie adekvátneho modelu biologického tkaniva. Pri návrhu fantómov bolo
dbané nielen  na  to,  aby metóda  fungovala,  ale  aby príslušný fantóm svojimi  vlastnosťami
odrážal skutočné prostredie in vivo. Ako výsledný model pre prietok krvi bola použitá koloidná
suspenzia  polystyrénových  mikročastíc  a  okolité  tkanivo  bolo  simulované  pomocou
agarózového hydrogélu s pridaním tukových častíc vo forme Intralipidu. 
Pre spracovanie  získaných videí  boli  implementované  algoritmy  na  základe  metódy
sLSCI  (spracovanie  v  priestorovej  doméne)  a  tavgsLSCI  (spracovanie  v  časopriestorovej
doméne). Postup spracovania spočíval vo vytvorení kontrastového obrazu, obrazu korelačného
času a následne zobrazení relatívneho prietoku. Vstupné surové dáta bolo nutné predspracovať
– pre správnu funkciu jednotlivých výpočtov je žiadúce pracovať s obrazom, ktorý obsahuje
výhradne spekle bez elementov reálnej scény. V snahe zefektívniť zobrazovanie a dosiahnuť
rýchle  spracovanie  bol  pri  implementácii  kladený  dôraz  na  čo  najnižšie  výpočtové  nároky
navrhnutých  postupov.  Pre  vizuálne  hodnotenie  výsledkov  sa  ako  najvhodnejší  ukázal
pseudofarebný obraz relatívneho prietoku, získaný porovnaním výstupov s obrazom statickej
scény. 
V ďalšej časti bolo overované, ako metóda reaguje na zmenu vybraných parametrov.
Z hľadiska experimentálnych podmienok bolo testovaných 5 expozičných časov, 6 prietokov,
2 vlnové dĺžky a použitie polarizačného filtru. Z hľadiska spracovania boli skúmané 3 veľkosti
priestorového okolia, vplyv Lorentzovej a Gaussovej aproximácie pri definovaní prevodových
kriviek  medzi  kontrastom  a  korelačným  časom  a  účinnosť  β korekcie.  Výsledky  boli
zhodnotené  vizuálne  (v  reálnych  podmienkach  pri  zobrazovaní  v  reálnom  čase  sa  jedná
o najbežnejší spôsob) a exaktnejšie, na základe CNR a priemerného kontrastu. Vyhodnotenie
vplyvu jednotlivých parametrov na pomer kontrast-šum dokáže odhaliť schopnosť parametru
zvýrazniť  prietokovú  oblasť  od  statickej  oblasti  na  základe  rýchlosti  pohybu  častíc.
Experimentami bola overená schopnosť metódy kvalitatívne vyhodnocovať mieru prietoku pre
expozičné časy 1 ms a 2 ms. Pri hodnotení výraznejších zmien v toku (~ 2 mms-1) je použiteľný
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aj expozičný čas 5 ms. V závere možno zhodnotiť, že navrhnutý LSCI systém pracuje najlepšie
pri expozičnom čase 1 ms a clonovom čísle 8. Využitie jednotlivých aproximácií prevodových
kriviek má svoje klady a zápory,  keďže skutočný rýchlostný profil je ich kombináciou. Obe
aproximácie  sú  ale  schopné správne  vyhodnotiť  zmeny prietoku.  Spresnenie  výsledkov  pri
využití  polarizačného filtru  či  β korekcie  nebolo zaznamenané.  Oblasť NIR žiarenia  je  pre
metódu LSCI teoreticky aplikovateľná bez problémov, vlnová dĺžka nemá vplyv na princíp
zobrazovania. V tomto prípade je ale potrebné uvážiť prípadnú zmenu ostatných parametrov
a prispôsobiť ich konkrétnemu experimentu. Využitie nanočastíc ako rozptyľujúcich elementov
v LSCI je sporné, zobrazovanie by pravdepodobne bolo možné pri zabezpečení ich dostatočnej
vysokej koncentrácie. 
Metóda  má  potenciál  pre  mnohé  medicínske  aplikácie,  budúcnosť  je  najmä
v integrovaní s inými metódami či zariadeniami poskytujúcimi komplementárnu diagnostiku
(napr. OCT). Nevýhodou sú výsledky v nešpecifikovaných jednotkách, ktoré nemožno priradiť
skutočnej rýchlosti prietoku. Najnovšie prístupy by ale mohli viesť ku kvantifikácii LSCI, čím
by  predčila  mnohé  konvenčne  využívané  metódy.  Napriek  tomu,  i  zostavený  systém
s uvažovaním súčasných metód, najjednoduchšej rovnice a β korekcie poskytuje hrubý odhad
rýchlosti,  ktorý  síce  nie  je  úplne  presný,  ale  rozsahovo  zodpovedá  skutočným  hodnotám.
Zobrazovanie  je  zatiaľ  uskutočňované predovšetkým na zvieracích  modeloch (zobrazovanie
cerebrálneho  prietoku,  funkčné  zobrazovanie).  V medicínskej  praxi  je  v súčasnosti  možné
metódu využíť pre monitorovanie kožného prietoku, prípadne v rámci chirurgických zákrokov.
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Zoznam skratiek
aLSCI anisotropic LSCI
AR pomer strán (angl. Aspect Ratio)
AOM akustooptický modulátor 
CBF cerebrálny prietok krvi (angl. Cerebral Blood Flow)
CNR pomer kontrast-šum (angl. Contrast-to-noise-ratio)
CSD kortikálna širiaca sa depresia (angl. Cortical Spreading Depression)
DSL dynamický rozptyl svetla (angl. Dynamic Light Scattering)
FDLSI Frequency-Domain Laser Speckle Imaging
FT Fourierova transformácia
IGC indyocyanínová zeleň (angl. Indocyanine Green)
LD laserová dióda
LSCI Laser Speckle Contrast Imaging
LDF laserová dopplerovská flowmetria
LDPI laserové dopplerovské perfúzne zobrazovanie
MESI Multi-Exposure Speckle Imaging 
OCT optická koherenčná tomografia (angl. Optical Coherence Tomography)
PORH post-okluzívna reaktívna hyperémia
PSF rozptylová funkcia bodu (angl. Point Spread Function)
ROI oblasť záujmu (angl. Region of Interest)
savgtLSCI spatially averaged temporal LSCI
SLA skenovacia laserová angiografia (angl. Scanning Laser Angiography)
sLSCI spatial LSCI
SNR pomer signál-šum (angl. Signal-to-noise-ratio)
stLSCI spatiotemporal LSCI
tavgsLSCI temporally averged spatial LSCI
tLSCI temporal LSCI
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A Technické parametre použitých LD
82
Obr. 40: Technické parametre diódy LD808-SA60
Obr. 39: Technické parametre diódy L658P040
B Určenie hĺbky ostrosti zariadenia
Hĺbka ostrosti súvisiaca s nastavením parametrov zobrazovacieho systému má zásadný
vplyv na prevádzaný experiment. V prípade, že bude hĺbka ostrosti príliš malá, zobrazovaná
rovina  prietoku  s  veľkou  pravdepodobnosťou  nebude  vo  výslednom  obraze  ostrá.  Takto
vzniknuté  rozmazanie  bude  interferovať  s  rozmazaním,  ktoré  má  pôvod  v  pohybe  speklí
a výsledný  experiment  nebude  možné  vyhodnotiť.  Dôsledkom  by  bola  detekcia  pohybu
i v statických oblastiach bez prietoku.
Keďže  hĺbka  ostrosti  do  veľkej  miery  závisí  od  nastavenia  clony,  jej  veľkosť  bola
otestovaná pre clonové čísla v rozsahu 2,5 až 8. Väčšie clonové čísla nie sú pre zostavený LSCI
systém vhodné, predovšetkým z dôvodu vzorkovania speklí. Na prevedenie experimentu bol
použitý  drevený  hranol  s  testovacím  obrazcom.  Testovacia  stupnica  pozostáva  z  prúžkov
vzdialených 1 mm a sklon meracej plochy je 45°. Ostatné parametre systému boli pri tomto
testovaní nastavené rovnako ako pri samotnom snímaní speklí – snímala sa scéna o rozmeroch
13 mm x 10 mm (f = 70 mm) so zaostrením na stred stupnice, kadiaľ prechádzal pomyselný
tok. Keďže sklon meracej plochy je 45° a prierezom hranolu je pravouhlý trojuholník, bude
tento  trojuholník  zároveň  rovnoramenný.  Optika  sníma  odvesnu trojuholníka,  ktorá  priamo
zodpovedá hľadanej hĺbke ostrosti definovanej druhou odvesnou. Pri uvážení geometrických
parametrov  testovacieho  prípravku  (sklonu)  je  potrebné  premietnuť  obrazec  z  prepony  na
odvesnu  tak,  ako  ho  sníma  kamera.  Jeden  dielik  na  stupnici  snímku  bude  po  prepočte
odpovedať 0,707 mm.
Vyhodnotenie  hĺbky ostrosti  môže  byť  uskutočnené  subjektívne  voľným okom alebo
automaticky z jasové profilu. Jasový profil bol vytvorený integrovaním intenzity (jasu) pozdĺž
prúžkov nasnímaného obrazca. Výsledok v oboch prípadoch závisí na tom, ako si nadefinujeme
postačujúcu  ostrosť.  Pri  jasovom profile  bola  hranica  ostrosti  stanová  ako  pokles  o  10 %
z minimálnej  hodnoty profilu.  Ostrá  oblať bola teda určená ako vzdialenosť medzi  pruhmi,
ktoré pretne vyznačená červená priamka (Obr. 42) Vždy je potrebné takto stanovenú oblasť
skonfronotvať s priamym vizuálnym hodnotením nasnímanej stupnice. Z Obr. 41 sa javia ako
ostré  maximálne tri  prúžky,  čo zodpovedá reálnej  vzdialenosti  2×0,707 mm. Hĺbka ostrosti
zariadenia pri daných parametroch objektívu bola teda vyhodnotená na približne 1,4 mm.
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Obr. 42: Jasový profil s vyznačenou ostrou oblasťou pre clonové číslo f# = 8
Obr. 41: Nasnímaný testovací obrazec s použitím clonového čísla f# = 8
C Popis zobrazovacieho programu a spôsobu práce s
programom
Testované videá sú uložené na priloženom CD v tvare expozicnyCas_prietok.avi
(napr.  1_5.avi) Program sa spúšťa z príkazového riadku volaním hlavnej funkcie  LSCI.m,
ktorá zabezpečuje vykreslenie výstupov spracovania,  v tvare
LSCI(T,rozmer_okna,cislo_snimku,aproximacia), napr. LSCI(1,7,0,'L').
Vstupné paramatre:
T – expozičný čas v ms, pri ktorom bolo dané meranie prevedené
rozmer_okna – počet pixelov výpočtového okna v jednom rozmere
cislo_snimku  –  definuje metódu spracovania:  pre časopriestorové spracovanie  sa
volí hodnota 0 (program pracuje so všetkými snímkami videa), pre priestorové spracovanie si
užívateľ volí poradové číslo snímku z videa, ktoré požaduje spracovať.
aproximácia –  udáva  typ  rýchlostného  rozloženia,  akým  bude  aproximovaná
prevodová krivka:  zadáva sa znak  'L' pre Lorentzovu aproximáciu a znak  'G' pre Gaussovu
aproximáciu.
Načítanie dát prebieha zo súboru vybraného pomocou dialógového okna, vstupom sú videá vo
formáte .avi. Súbory nie je nutné ukladať do rovnakého adresára, odkiaľ je spúšťaný  program. 
K samotnému spracovaniu vstupných dát slúži funckia  spracovanie_snimkov.m,
volaná hlavnou funkciou pre aktuálne a referenčné video. Ako referencia slúži video nasnímané
pri  nulovom  prietoku  a  odpovedajúcom  expozičnom  čase.  Pre  zjednodušenie  obsluhy  je
referenčné  video  načítané  programom  automaticky,  musí  však  byť  uložené  v  rovnakom
adresári ako aktuálne analyzované video v tvare expozicnyCas_0.avi.  
Funkcia  hodnotenie.m slúži  k  hodnoteniu  výsledkov  spracovania  a  výpočtu
priemerného kontrastu či korelačného času prietokovej oblasti. Jej volanie v hlavnej funkcii je
vo východzom stave „zakomentované“. Pri využití funkcie sa užívateľovi zobrazí kontrastový
obraz  s kurzorom  pre  výber  jednotlivých  oblastí  záujmu  (ROI).  Program  predpokladá
označenie troch obdĺžnikových úsekov obrazu – najprv 2 statické tkanivové úseky pod a nad
prietokovou oblasťou (na poradí  nezáleží)  a  následne oblasť prietoku (vnútri  kapiláry).  Pre
správne  vyhodnotenie  sa  ROI  vždy vyberajú  ako  homogénne  osvetlené  úseky  (dobre
odlíšiteľné z kontrastového  obrazu),  keďže  laserový  zväzok  nie  je  dostatočne  široký  na
osvetlenie  celej  scény.  Neosvetlené  oblasti  obrazu  sú  nehodnotiteľné.  Výstupy  funkcie
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predstavujú hodnotu CNR, priemerný kontrast a korelačný čas. Získané priemery sa vzťahujú
vždy len na prietokovú oblasť.
Výstupmi hlavnej funkcie sú postupné výsledky spracovania – kontrastový obraz, obraz
korelačného času a  obraz relatívneho prietoku. Stupnica  prietokového obrazu je orientačná,
udáva pomer hodnôt τc referenčného a spracovávaného obrazu. Slúži pre vzájomné porovnanie
jednotlivých prietokov,  ale nemožno na základe nej  vyhodnocovať  absolútnu rýchlosť toku
v jednom konkrétnom obraze.
Hlavná funckia využíva dve prevzaté funkcie,  voľne dostupné pod licenciou BSD,  pre
vizuálnu  úpravu  vykreslenia  výsledkov  v  rámci  jedného  okna.  Funkcia  freezeColors
umožňuje zobrazovať viaceré obrazy s rôznymi farebnými stupnicami v jednom okne a funkcia
subplot_tight vykresľuje jednotlivé obrazy s efektívnym využitím celého priestoru okna,
bez zbytočných prázdnych oblastí. Uvedené  zobrazovanie  totiž samotný Matlab neumožňuje.
Skript  aproximacia_krivky.m je  samostatným  skriptom  pre  vykreslenie
prevodových kriviek a aproximačných funkcií, ktoré boli ďalej použité pre spracovanie. Slúži
v podstate k overeniu správnosti preloženia kriviek (to prebehlo separátne v programe Origin,
keďže  Matlab  umožňuje  len  základné  typy  preloženia  nepostačujúce  pre  požiadavky
spracovania) a zobrazeniu použitých rovníc, ktoré boli uvažované.
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D Ďalšie vybrané porovnania 
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Obr. 43: Všetky testované rýchlosti toku pri expozičnom čase 2 ms s uvažovaním Lorentzovej
(vľavo) a Gaussovej aproximácie (vpravo)
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Obr. 44: Všetky testované rýchlosti toku pri expozičnom čase 10 ms s uvažovaním Lorentzovej
(vľavo) a Gaussovej aproximácie (vpravo)
